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AVANT-PROPOS 





Ce livre s’adresse en premier lieu au clinicien spécialisé dans l’approche 
manuelle, telles l’ostéopathie, l’orthopédie et la traumatologie, la chiro- 
praxie, la kinésithérapie ou encore la rhumatologie, ainsi qu'aux étu- 
diants, chercheurs et toute personne intéressée. Nous avons essayé de 
trouver un juste milieu entre une présentation facilement abordable par 
le clinicien et la théorie mathématique formelle sous-jacente à la plupart 
des problèmes de biomécanique. Plus qu’une synthèse, l'ouvrage souhaite 
êtreuneinvitation, voire une incitation à la réflexion et à la recherche. No- 
tre objectif est d'offrir à la pratique médicale manuelle une base bioméca- 
nique la plus solide possible en n’oubliant pas toutefois que la complexité 
du sujet rendra notre démarche inévitablement fragmentaire et incom- 
plète. 


Que ce soit lors du diagnostic ou lors du traitement manuel, la question 
de la qualité du mouvement d’une articulation se pose de façon récurren- 
te. Lorsque le mouvement ne s’écarte que très peu de la norme, par exem- 
ple dans le cadre du modèle de la dysfonction en ostéopathie, son 
évaluation et sa description sur la base de critères qualitatifs revêtent une 
grande importance. Nous tenterons de fournir une base biomécanique à 
la fonction d’une articulation et également à son corollaire, la dysfonction 
articulaire. Bien entendu, le clinicien dispose de tout un arsenal de 
moyens et de techniques supplémentaires pour appréhender la fonction 
et la dysfonction : la palpation de tensions tissulaires, la douleur indiquée 
par le patient, les éléments recueillis lors de l’anamnèse ou encore 
d’autres outils de diagnostic médicaux comme l'imagerie médicale, les 
tests biologiques, etc. 


À propos de l'imagerie médicale, il est remarquable que cet outil n’ait pas 
été plus sollicité pour tenter d’expliquer le modèle de la dysfonction. Plu- 
sieurs raisons peuvent être évoquées : soit la dysfonction n’existe pas, soit 
la notion de dysfonction est tellement complexe qu’elle échappe aux 
moyens diagnostiques dont nous disposons aujourd’hui. Une troisième 
explication serait le manque d'intérêt pour le sujet, voire des lacunes mé- 
thodologiques et fondamentales susceptibles de freiner l’étude de ce mo- 
dèle. Si tel était le cas, nous espérons par cet ouvrage apporter notre 
pierre à l'édifice et améliorer l'approche méthodologique. 


Si nos analyses et explications revêtent dans leur majorité un aspect ana- 
lytique, chaque élément individuel doit être considéré comme constituant 
d’un système global. À notre connaissance, aucune synthèse holistique de 
ce genre n’a encore été réalisée dans ce domaine. Certes, dans la littératu- 
re, nous retrouvons différentes approches qui tentent de décrire certaines 
parties du corps ou pathologies en tant que systèmes complexes (Newell, 
2003). Il s’agit le plus souvent de représentations à caractère descriptif. 
Les modèles que nous proposons dans cet ouvrage pour décrire l’interac- 
tion de différentes articulations, par exemple lors de l’étude des systèmes 
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amortisseurs du corps ou de celle de la marche, peuvent être compris 
comme une approche qui prend en compte un tant soit peu l'interaction 
mécanique complexe des composants du système musculosquelettique de 
l’homme. Ces considérations permettront peut-être de mieux compren- 
dre, du moins d’un point de vue biomécanique, des concepts cliniques as- 
sez courants tels que la dysfonction primaire et secondaire. 


Cet ouvrage est par ailleurs destiné à soutenir et accompagner le clinicien 
et tout autre personne intéressée dans l’examen palpatoire et le traite- 
ment des articulations, et ce à plusieurs niveaux. Il permettra tout d’abord 
de mieux comprendre les facteurs qui influencent le mouvement articu- 
laire, et contribuera également à élargir les connaissances sur les mouve- 
ments qui s’observent dans les systèmes biologiques. Cela devrait 
permettre de fonder l’examen palpatoire subjectif sur une évaluation et 
une interprétation plus fine et plus ouverte. En ce sens, notre analyse per- 
mettra éventuellement de dépasser l’idée largement répandue d’une cor- 
rélation obligatoire entre la dysfonction et la diminution de l’amplitude 
de mouvement. Nous verrons que d’autres concepts, d’autres outils s’of- 
frent à nous pour nous aider à mieux cerner le problème de la dysfonction 
tant d’un point de vue diagnostique que thérapeutique. 


En tenant compte du fait que la connaissance scientifique dans le domai- 
ne de la biomécanique est en perpétuelle évolution à l’instar de toute ac- 
quisition de connaissance d'ordre scientifique, il n’est pas de notre 
intention de soutenir à tout prix d'éventuels modèles théoriques exis- 
tants. Cela équivaudrait à un comportement dogmatique. Bien au-delà, il 
s’agit de poser des questions pertinentes tant dans le domaine du dia- 
gnostic que dans celui de la thérapeutique afin de développer une éven- 
tuelle réponse et d’examiner d’un œil critique les hypothèses et les 
principes connus. De ce point de vue, les idées présentées dans cet ouvra- 
ge ne se soustrairont pas à l’analyse critique. Nous militons pour un scep- 
ticisme « sain » qui adopte une attitude sans compromis à l'encontre des 
spécialistes dogmatiques, ainsi que de toute attitude arbitraire lors de 
l'acte clinique. L'objectif primaire ne peut être que d’ordre éthique: le 
bien-être du patient. 











IX 











Remerciements 


Les auteurs 


Nous tenons à remercier tous les étudiants qui, par leurs mémoires et tra- 
vaux de fin d’études, ont contribué de manière significative à faire évoluer 
nos connaissances. Pour cette raison et contrairement à l’usage générale- 
ment établi, nous avons choisi de les citer dans cet ouvrage. 


Nous remercions les collègues et amis de l’Université libre de Bruxelles 
avec qui nous avons eu nombreuses discussions fructueuses. Nos remer- 
ciements s'adressent aussi à la direction de la Wiener Schule für Osteopa- 
thie qui nous a incité à écrire un manuel sur la biomécanique articulaire 
et a soutenu activement la naissance de cet ouvrage. 


Notre gratitude s'adresse également à l’équipe de la maison d'édition El- 
sevier Urban & Fischer (Munich) et notamment à Elisa Imbery, ainsi 
qu'aux éditions Elsevier Masson (Paris) et à Gregg Colin, éditrice de cet 
ouvrage, ainsi qu’à Seli Arslan pour sa collaboration à la préparation du 
texte. 


En ce qui concerne la correction de cette version française, nous ne pou- 
vons oublier l’aide de Pauline Crick ainsi que celle de nos collègues et amis 
Véronique Feipel, Yves Lepers, Yves Rassinfosse, Walid Salem et Thomas 
Waldburg. Qu'ils soient remerciés ici de tout cœur. Leurs critiques et sug- 
gestions ont été précieuses. La rédaction finale, tant pour le fond que la 
forme, demeure néanmoins de notre seule responsabilité. 


Enfin, nous remercions nos familles pour la patience et le soutien dont el- 
les ont fait preuve pendant ces périodes de travail intenses. 


Paul Klein est professeur à l’Université libre de Bruxelles où il dirige 
l'unité de recherche en thérapies manuelles. Ses recherches se concen- 
trent sur la biomécanique appliquée ainsi que sur des questions de mé- 
thodologie et d’épistémologie dans le domaine de l’ostéopathie et d’autres 
formes de thérapie manuelle. Après avoir obtenu un diplôme de licence en 
kinésithérapie et réadaptation, il a poursuivi des études en ostéopathie. Il 
détient le diplôme d’ostéopathie de l’European School of Osteopathy de 
Maidstone. Il a obtenu un doctorat en soutenant une thèse dans le domai- 
ne de la biomécanique à l’Université libre de Bruxelles. Par ailleurs, il a 
suivi un DEA en philosophie, éthique et histoire des sciences et techni- 
ques biomédicales. Il est l’auteur de nombreuses publications scientifi- 
ques dans le domaine de la biomécanique. 


Peter Sommerfeld est ostéopathe indépendant à Vienne. Son parcours 
l’a d’abord guidé vers les sciences de la musique et l’histoire de l’art, puis 
vers la pratique de la danse et la pédagogie de la danse, et finalement vers 
la physiothérapie. Il a suivi une formation en ostéopathie à la Wiener 
Schule für Osteopathie. Son travail de fin d’études en ostéopathie était 
consacré à l'étude de la fiabilité de la perception manuelle, qui a fait l'objet 
d’une publication. Il a complété ces études par l'obtention d’un master en 











ostéopathie à la Donau-Universität. Actuellement, il suit des études de 
philosophie à l’Université de Vienne. Sa rencontre avec Paul Klein lui a 
permis d’approfondir son intérêt pour les questions biomécaniques. 


Les deux auteurs collaborent depuis bientôt 15 ans, sur le plan de l’appro- 
che clinique manuelle et plus précisément de celle de l’ostéopathie, afin 
de développer une pédagogie et une formulation de questions pertinentes 
issues du domaine de la recherche biomécanique. La sympathie que les 
auteurs éprouvent pour l'approche ostéopathique ne les empêche pas de 
porter un regard critique sur cette discipline. Cette critique se veut avant 
tout positive, au sens kantien du terme. À côté de l’intérêt purement 
scientifique, les auteurs tiennent aussi à préserver un aspect humaniste. 
Leur travail a également un objectif sociétal, à savoir faire évoluer l’ostéo- 
pathie vers une discipline universitaire. Les efforts entrepris dans ce sens 
se voient aujourd’hui couronnés par un premier succès. Depuis l’année 
universitaire 2004-2005, l’Université de Bruxelles propose un cursus de 
6 ans d’études ostéopathiques dans le cadre des sciences de la motricité. 


Portés par leurs activités communes et leur profonde amitié, les deux 
auteurs ont développé un cours de biomécanique spécifique. Il constitue 
la base d’un cours actuellement enseigné à l’Université libre de Bruxelles, 
au Sutherland College of Osteopathic Medicine à Namur et à Varsovie 
(SCOM), au Collège Belge d'Ostéopathie à Bruxelles (CBO), à la Wiener 
Schule für Osteopathie (WSO), à l’École Suisse d'Ostéopathie à Lausanne 
(ESO), à l’Osteopathieschule Deutschland (OSD), au Sutherland College 
à Schlangenbad (Wiesbaden) et à l'École Supérieure d‘Ostéopathie (Ême- 
rainville-Paris). 





XI 





STRUCTURE DU LIVRE 





Le présent ouvrage débute par une introduction théorique qui pourrait 
éventuellement nécessiter une justification. Dans ce premier chapitre, re- 
| lativement long, nous avons posé les bases nécessaires pour faciliter la 
compréhension des chapitres suivants consacrés aux différentes articula- 
tions. Afin d’éviter tout malentendu, nous y présentons des définitions 
aussi précises que possible concernant des concepts analytiques. Nous es- 
sayerons de clarifier d'éventuelles difficultés d'ordre terminologique et 
également méthodologique afin d'attirer l’attention du lecteur sur cer- 
| tains aspects problématiques, leur représentation et les pièges éventuels 
| qui risquent d’entraver sa compréhension. 





Une des priorités de ce livre réside dans la cinématique, c’est-à-dire un as- 
pect se limitant à l’analyse et à la description du mouvement. Cette appro- 
che est à notre avis particulièrement utile et féconde pour comprendre le 
fonctionnement du système musculosquelettique. Ainsi, les mouvements 
ne sont pas uniquement décrits, comme à l’accoutumée, consécutivement 
pour chaque plan anatomique, mais dans les trois dimensions de l’espace. 
Pour ce faire, nous nous référons notamment au concept de l'axe héli- 
coïdal placé généralement en oblique par rapport à un référentiel anato- 
mique traditionnel. Cette approche assez inhabituelle pourra demander 
un certain effort de la part du lecteur non initié. Nous espérons qu’une tel- 
le approche de la cinématique des articulations puisse à l’avenir être inté- 
grée dans les enseignements de base traitant de ce sujet. 


Pour ne pas trop surcharger le premier chapitre avec des sujets formels, 
nous avons choisi d’en aborder certains aspects dans les chapitres consa- 
crés spécifiquement aux articulations. Cela nous permettra également de 
mieux mettre en exergue le lien qui peut exister entre la théorie et la pra- 
tique clinique. 


La partie principale de cet ouvrage est consacrée aux articulations du bas- 
sin et du membre inférieur, les priorités de l’analyse s’adaptant en fonc- 
tion du problème posé. Ainsi, dans le chapitre sur le bassin, nous 
| aborderons en particulier les problèmes liés à l'examen du mouvement de 
très faible amplitude, alors que dans le chapitre sur l'articulation coxofé- 
morale, nous traiterons des questions relatives à l'analyse de la fonction 
musculaire. 


Les explications sur l'articulation du genou se concentreront sur le pro- 
blème de l’arthrocinématique, c’est-à-dire l’analyse du mouvement de 
deux surfaces articulaires l’une par rapport à l’autre. Nous expliciterons 
des notions telles que le roulement et le glissement pour élaborer une des- 
cription formelle d’un tel comportement. Nous proposerons un indice de 
roulement-glissement et, de façon plus générale, un indice de mouve- 
ment. L’articulation du genou se prête également bien au développement 
d’une réflexion sur la cinématique tridimensionnelle ainsi que son analy- 
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se. En outre, nous y discuterons de méthodes permettant la détermina- 
tion du bras de levier instantané d’un muscle. 


Dans le chapitre consacré au pied, il sera question de la cinématique tri- 
dimensionnelle et des problèmes liés à la géométrie des surfaces articulai- 
res et des surfaces de contact. Dans ce chapitre, nous tenterons également 
de faire un lien avec les autres articulations du membre inférieur en nous 
concentrant sur l’aspect fonctionnel. À l'inverse des approches tradition- 
nelles où la mobilité du pied est analysée telle quelle, nous avons opté 
pour une approche où le pied est en charge et quasi immobile au sol. L'im- 
portance de l’analyse des mouvements dans le plan transversal y est 
particulièrement soulignée. Cet aspect nous montre comment les diffé- 
rentes articulations fonctionnent ensemble pour ne plus former qu’un 
système. En ce sens, la dernière partie de ce livre sera consacrée aux dif- 
férents systèmes amortisseurs du corps humain. Nous y tenterons une ap- 
proche biomécanique dans une vision plus holistique de la description du 
fonctionnement de l’appareil locomoteur. 
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SUR L'UTILISATION DE CE LIVRE 





| HA b. 





Par endroits, des encadrés en couleur interrompent le texte principal. Le 
but est de traiter plus en détail certaines questions spécifiques sur un su- 
jet précis abordé dans le texte. Ces encadrés n’interviennent pas dans la 
compréhension ni dans la continuité du texte principal ; le lecteur peut les 
lire ou non en fonction de son intérêt. 


Pour permettre au lecteur de ne consulter que certaines pages ou thèmes 
du livre, nous avons prévu des renvois qui le guident vers les explications 
nécessaires à la compréhension de la page consultée. Ces références sont 
soit intégrées directement dans le texte, soit indiquées en marge de la pa- 


ge. 


Nous avons choisi trois compagnons qui guideront le lecteur sur les che- 
mins tortueux de la biomécanique. 


Le chat aux aguets signale les parties de texte qui nous semblent 
particulièrement importantes. Certains résumés ont été par ail- 
leurs indiqués par un encadré. 


Le chat qui réfléchit indique au lecteur des considérations et analy- 
ses mathématiques et donc plus formelles. Néanmoins, le lecteur 
n’a pas besoin de connaissances mathématiques spécifiques pour 
comprendre le contenu de ce livre. Il est de notre souhait d'essayer 
de réduire une éventuelle appréhension et d'inciter le lecteur à se 
lancer dans une réflexion plus formaliste lui permettant d’accéder 
à une compréhension plus fine de certains problèmes. 


La main qui palpe indique les nombreux passages du texte suscep- 
tibles de présenter un intérêt particulier pour le clinicien. Elle sou- 
ligne l'importance de l'apport de la recherche biomécanique 
fondamentale dans un cadre clinique appliqué. 
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Chapitre I | Concepts de base 





L Qu'est-ce que la biomécanique ? 
La biomécanique consiste en l’application des principes de la mécanique 
dans le domaine de la biologie. 
En fonction de l’état de la matière, trois types de comportements peuvent 
être énumérés : 


+ le comportement des corps solides — système musculo- 


squelettique 
+ le comportement des liquides — système vasculaire 
+ le comportement des gaz — système respiratoire 


Les disciplines suivantes seront utilisées pour l’étude des systèmes biolo- 
giques d’un point de vue biomécanique. 
+ Système musculosquelettique 
— Statique 
La statique examine le comportement des corps solides au re- 
pos. 
— Cinématique 
La cinématique décrit le mouvement, sans prise en compte des 
forces qui engendrent ce mouvement. 
— Dynamique 
La dynamique étudie les forces qui engendrent le mouvement. 
— Contrôle neuromusculaire 
Le contrôle neuromusculaire comprend notamment l’analyse 
de l’organisation du mouvement et les systèmes de régulation. 
— Mécanique des corps déformables 
La mécanique des corps déformables étudie la déformation d’un 
tissu biologique résultant de l’application d’une force (os, car- 
tilage, ligament, muscle, etc.). 


Biomécanique des membres inférieurs 
© 2008 Elsevier Masson SAS. Tous droits réservés. 
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+. Système vasculaire 





— Dynamique des fluides 
à — Thermodynamique 
5] + Système respiratoire 
6 — Dynamique des fluides 
O . 

— Thermodynamique 


Cette liste constitue un schéma de base qui pourra être étayé le cas 
échéant. 


Le présent ouvrage abordera les questions relatives à la statique, à la dy- 
namique ainsi qu’à la mécanique des corps déformables. Toutefois, nous 
concentrerons davantage notre analyse sur la biomécanique du système 
musculosquelettique, particulièrement du point de vue de la cinématique. 
Ce choix est justifié par le fait qu’à notre avis la cinématique constitue 
l'élément ayant une incidence significative sur le travail propre à la théra- 
pie manuelle et a fortiori sur l’ostéopathie. 


La recherche fondamentale biomécanique connaît de multiples domaines 
d'application. En effet, au cours des dernières années, cette discipline 
s’est fort diversifiée. C’est pourquoi il est devenu aujourd’hui presque im- 
possible de donner un aperçu complet des domaines qui appliquent les 
principes biomécaniques. À titre d'exemple, nous citerons les domaines 
suivants. 

+ _ Orthopédie et chirurgie osseuse 

+ __ Étude des matériaux biologiques (par exemple la biocompatibilité) 

*__Biotribologie (étude des frictions) 

* _ Mise au point des prothèses et orthèses 

*_ Kinésithérapie et réadaptation 

+ _ Outils d’aide à la marche 

+ __Biomécanique dans le domaine cardiovasculaire, et plus générale- 

ment dans le domaine des fluides corporels 

*  Biomécanique dentaire et orthodontie 

+ Gynécologie 

°+ Pneumologie 

* _ Neurophysiologie et neurocoordination 

* _ Biomécanique et sport 

+ _ Biomécanique vétérinaire 

*<__ Biomécanique en microgravité 
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2 Paramètres déterminant le mouvement 
d'une articulation 


o 





Beaucoup de paramètres déterminent le mouvement d’une articulation. 
Nous en proposons une subdivision en six groupes distincts. Dans tous les 
cas, il s’agit de forces provoquées par une structure anatomique ou une 
donnée morphologique. 





* La forme tridimensionnelle des surfaces articulaires 
* Les structures capsulo-ligamentaires 

* Les muscles 

+ Lagravité 

* Les forces internes 








+ Les forces externes 





Ces paramètres ne peuvent être soumis à un classement hiérarchique gé- 
néral. La prépondérance d’un facteur par rapport à un autre résultera de 
la situation spécifique liée à chaque articulation. Ainsi, dans l'articulation 
coxofémorale, la forme des surfaces articulaires est l'élément cinématique 
déterminant, alors que dans l'articulation du genou, la forme des surfaces 
articulaires et les ligaments constituent une synergie indissociable. Au ni- 
veau d’une unité fonctionnelle vertébrale, c’est le tissu conjonctif (disque 
intervertébral) qui détermine largement le mouvement. En outre, la pré- 
pondérance d’un paramètre pourra être fonction de la relation des autres 
paramètres entre eux. 


Forme tridimensionnelle des surfaces articulaires 


* Ces concepts et cette 
représentation se réfè- 
rent à ARISTOTE! qui 
distingue quatre causes 
(gr. : aitia ; lat. : causa) 
pour les processus natu- 
rels : 

- causa efficiens, la 
cause efficiente 

- causa finalis 

(gr. : télos), la cause fi- 
nale, 

- causa materialis 
(gr. : hyle), la cause 
matérielle 

- causa formalis 

(gr. : morphé), la cause 
formelle. 

Depuis l'avènement des 
sciences naturelles mo- 
dernes, seule la cause 
efficiente a été retenue. 


1 Voir Aristote (2002a) 


S’il est évident que la forme d’une surface articulaire constitue un para- 
mètre essentiel dans la détermination du mouvement de cette articula- 
tion, précisons qu'il s’agit fondamentalement de forces engendrées au 
niveau de la zone de contact et donc de la répartition des pressions exer- 
cées sur cette zone. La prise en compte de la congruence articulaire, de la 
grandeur des surfaces de contact, ainsi que de leur variation pendant le 
mouvement constitue la base essentielle pour une meilleure compré- 
hension de la fonction articulaire. Ainsi s'exprime la relation complé- 
mentaire de la forme et de la fonction*. 


L’anatomie tente de décrire la forme des surfaces articulaires en les com- 
parant à des formes géométriques simples, telles que la sphère, le cône ou 
le cylindre notamment. Ces approximations constituent des idéalisations, 
qui de surcroît ne tiennent pas compte des différences inter- et intra-in- 
dividuelles. Ainsi, l'articulation coxofémorale ne peut pas être simple- 
ment considérée comme une sphère ; elle doit aussi être décrite comme 
une forme irrégulière. C’est également le cas pour la forme irrégulière des 
condyles fémoraux, qui doit être prise en considération dans le cadre 
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d’une analyse cinématique. C’est cette démarche que nous avons choisi 
d’adopter et qui sera en filigrane tout au long du présent ouvrage. Une fois 
prise en considération, la forme tridimensionnelle irrégulière des surfa- 
ces articulaires peut être mise en relation avec le mouvement particulier 
des segments anatomiques dans les trois plans de l’espace. 
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Ainsi, le mouvement d’une articulation doit avant tout être considéré 
comme un phénomène individuel. Même si les mouvements principaux 
d’une articulation présentent des similarités d’un individu à l’autre, les 
mouvements secondaires pourront présenter des différences qui peuvent 
se révéler essentielles. 


Structures capsulo-ligamentaires 


La capsule articulaire, les ligaments et fascias ne dévoilent leur compor- 
tement mécanique qu’à la condition qu'ils soient mis en tension. Afin de 
mieux appréhender le comportement de ces structures anatomiques, il 
peut être intéressant de considérer leur situation topographique par rap- 
port à l’articulation. Pour une analyse plus approfondie, la direction des 
fibres de collagène, le sens et l’amplitude du mouvement pourront être 
pris en compte pour déterminer si et quand une structure sera mise en 
tension. 


Muscles 


La musculature influence le mouvement d’une articulation de différentes 
manières : 
*__ passive, en raison de la tension propre du tissu conjonctif, disposé 
— soit parallèlement, 
— soit en série. 
*__ active, par le complexe actine-myosine, qui détermine : 
— le tonus de base au repos ; 
— le tonus au moment de l'activation. 


La régulation et/ou la coordination neuromusculaire (cocontraction) af- 
fine les mouvements articulaires, et peut avoir une influence considérable 
sur les structures passives. Ainsi, le muscle quadriceps induit un tiroir 
antérieur dans l'articulation du genou avec une mise en tension du liga- 
ment croisé antérieur. Si les muscles ischiocruraux effectuent une cocon- 
traction, le ligament croisé antérieur est soulagé de nouveau. 


Les influences musculaires ne se manifestent pas uniquement en cas d’ac- 
tivation neurologique. Au repos, le tissu conjonctif du muscle (passif) 
comme le tonus de base (actif) créent également des forces. Les compo- 
santes conjonctives peuvent être décrites par le modèle de Hill (1950) 
(voir Fig. I.1). Outre le complexe « actine-myosine » qui comprend les 
composantes contractiles (CC), on distingue une composante élas- 
tique parallèle (CEP) et une composante élastique en série (CES). 
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——_—_—_—_—_—_—_—…—…—…—…—…— 


La titine est une molé- 
cule géante que l'on re- 
trouve dans les muscles 
striés des vertébrés. Elle 
relie les membranes Z 
aux filaments de myosi- 
ne et représente ainsi le 
troisième système de fi- 
laments (Wang et al., 
1979 ; Labeit et al., 
1997). La titine emma- 
gasine l'énergie élasti- 
que et stabilise les 
filaments de myosine à 
l'intérieur du sarcomère. 


Gravité 


CES 


CEP 
CE 


Fig. I.1 

Représentation schématique du modèle musculaire de Hill (1950). Les composantes élasti- 
ques sont disposées en série (CES) ou en parallèle (CEP) à la composante contractile (CC). 
Les forces constituées par la composante contractile sont transmises aux os par la compo- 
sante élastique en série . La composante élastique en série est donc mise en tension. La 
composante élastique en parallèle est mise en tension lors d'un étirement musculaire. 


(ae composante contractile 
CEP composante élastique parallèle 
CES composante élastique en série 


La composante élastique parallèle est surtout représentée par l’épimy- 
sium, le périmysium et l’'endomysium ainsi que par le sarcolemme. La 
composante élastique en série représente tous les éléments de liaison lon- 
gitudinaux des fibres musculaires tels que les membranes Z, les myofila- 
ments en tant que molécules élastiques, les molécules qui guident la 
myosine (titine), les liens entre les filaments et les tendons, et enfin les 
tendons eux-mêmes (Labeit et al., 1997 ; Zalpour, 2002). 


L’activation des composantes contractiles étire les composantes élasti- 
ques en série, et détend simultanément les composantes élastiques paral- 
lèles. Ces dernières sont mises en tension lors de l’étirement du muscle. 
Ce modèle constitue la base pour la compréhension des techniques myo- 
tensives? et montre que la force musculaire est composée d’une compo- 
sante active et d’une composante passive (voir Fig. I.2, p. 6). 


Les articulations soumises à un même couple de forces réagissent diffé- 
remment selon qu’elles sont soumises ou non à la gravité. Ce phénomène 
peut notamment être observé au niveau de la colonne vertébrale. Il se ma- 
nifeste lors de l'application des techniques de mobilisation ou de manipu- 





2 Par « techniques myotensives », nous comprenons les techniques telles que les exercices d’éti- 
rement, les techniques d’énergie musculaire (Mitchell, 1999), la relaxation post-isométrique 
(Lewit et Simons, 1984), les techniques myotensives (Schneider et al., 1988), la PNF (facilita- 
tion proprioceptive neuromusculaire), etc. 
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Forces internes 





Force 





a Longueur musculaire 


Fig. I.2 

Ce diagramme montre l’évolution de la force musculaire isométrique en fonction de la lon- 
gueur du muscle. Lorsque le muscle est raccourci, la force est minimale. Lorsque le muscle 
est allongé, la force est maximale et la composante passive est prépondérante. La compo- 
sante active est maximale en une position intermédiaire. Le début de la force passive (a) 
diffère d'un muscle à l’autre (Wilkie, 1968). 


lation, dont l’exécution dépend du positionnement du patient, en 
décubitus, en position assise, etc. 


Au niveau de la colonne vertébrale, une expérience effectuée sur une pré- 
paration anatomique a montré que, pour un moment de forces identique, 
les amplitudes des mouvements de bascule (flexion/extension, latéro- 
flexion) augmentaient avec la mise en charge (simulation de la gravité), 
alors que l’amplitude de la rotation axiale diminuait. 


Il s’agit notamment des forces dues à l’inertie lorsqu'un corps est sou- 
mis à des changements de vitesse. Lors d’accélérations significatives, ces 
forces peuvent être considérables. Cet aspect a son importance lors de 
l'application des techniques de manipulations à haute vélocité et à faible 
amplitudes. Les forces osmotiques, à l’intérieur du nucléus pulposus 
par exemple, les forces à l’intérieur des cavités corporelles, notamment 
celles produites par la pression intrapulmonaire ou intra-abdominale, 
peuvent également avoir une influence sur les mouvements articulaires. 


Pour compléter notre analyse, notons encore l’existence d’autres forces, 
telles que les forces de friction au niveau des surfaces cartilagineuses. 
Étant très faibles, ces forces sont souvent négligées. Néanmoins, dans le 
cas de l'arthrose, elles peuvent atteindre des valeurs non négligeables. 


3 Anglais : HVLA-technique (high velocity low amplitude technique). 





Forces externes 


= 
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Les forces externes comprennent toute charge portée ou subie par un in- 
dividu, y compris les forces qu’un clinicien peut appliquer sur le corps 
d’un patient. En l'occurrence, nous pensons aux forces qui peuvent pro- 
voquer des mouvements « a-physiologiques » tels que la décoaptation 
réalisée lors de l'application d’une traction axiale. 


3 Notions de base de la cinématique articulaire 


3.1 Rotation et translation 


Translation 


Rotation 


La cinématique constitue l’étude du mouvement d’un corps solide par 
rapport à un autre corps ou référentiel. L'étude cinématique fait abstrac- 
tion des forces qui produisent ces mouvements ou qui en résultent. On 
distingue deux types de mouvement : la rotation et la translation. 


D'une manière générale, la rotation d’un corps peut être décrite comme 
un mouvement le long d’une trajectoire circulaire autour d’un point ou 
d’un axe. Dans le cas de la translation, il s’agit d’un déplacement parallèle 
du corps le long d’une ligne droite ou d’une courbe. 


La rotation plane se fait autour d’un point appelé le centre de rotation. 
L'analyse biomécanique rencontre un problème particulier dans la mesu- 
re où ce point n’est pas connu a priori. On parle alors de « cinématique 
inverse ». Soulignons également que, dans le domaine biologique, un 
axe n’est pas une structure matérialisée : il s’agit d’un concept, d’un outil 
qui nous permet de décrire, avec autant de précision possible, les mouve- 
ments d’un corps solide. Enfin, nous ne savons pas toujours dans quelle 
mesure une articulation effectue un mouvement de rotation, de transla- 
tion, voire une combinaison des deux. Par conséquent, nous avons besoin 
d’une définition générale ou d’un moyen de différenciation pour distin- 
guer ces deux mouvements. En principe, deux éléments nous permettent 
de faire cette distinction : les vecteurs de mouvement et le centre de 
rotation. 


Si les vecteurs de mouvement (T;, T8) déterminés par deux points de ré- 
férence (A, B) d’un système en mouvement ont la même longueur (ou in- 
tensité), la même direction et le même sens, on parle de translation (voir 
Fig. L.3, p. 8). Les vecteurs sont dits équipollents. 


Le mouvement de rotation est défini par des vecteurs de mouvement (R4, 
R) qui se distinguent par leur longueur, leur direction et/ou leur sens 
(voir Fig. L.3, p. 8). 
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Rotation Translation 











Fig. 1.3 

Rotation et translation : si la direction et/ou l'intensité et/ou le sens des vecteurs de mouvement déterminés par deux 
points de référence sont différents, il s'agit d'une rotation. Si les vecteurs de mouvement sont identiques, il s'agit d'une 
translation. 


p amplitude de rotation 
s amplitude de translation 
A,B points de référence 


Ra, RB  Vecteurs de mouvement dans une rotation 
Ta, TB vecteurs de mouvement dans une translation 


Le centre de rotation, comme critère permettant de distinguer la rotation 
de la translation, sera défini plus en détail au point « Détermination du 
centre de rotation » p. 11. 


Dans ce contexte, remarquons que les mouvements anatomiques comme 
la flexion/extension, la latéroflexion et la rotation axiale représentent 
tous, au sens physique, des rotations, puisqu'il s’agit de mouvements de 
rotation dans les différents plans de l’espace (sagittal, frontal, transver- 
sal). 


La mécanique classique utilise le déplacement, la vitesse et l'accélération 
comme paramètres pour l'analyse des questions cinématiques. Ces trois 
paramètres sont fonction du temps et peuvent être représentés par des 
diagrammes déplacement-temps, vitesse-temps et accélération-temps. 


à 


Citons à ce propos Prigogine et Stengers (1980): « Depuis Galilée, 
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——_—_—_—_—_—"—…—…—…—…—…———————— 


Dans sa Physique, ARI- 
STOTE pose déjà la ques- 
tion de la différence 
entre le temps et le 
mouvement. Sa dé- 
finition du temps 
s'oriente sur l'analyse 
discrète du 

mouvement : « Voici en 
effet ce qu'est le 

temps : le nombre du 
mouvement selon l'an- 
térieur-postérieur. »* 


3.2 


= 


l'accélération d’un corps constitue un des problèmes centraux de la 
physique. » 


Pour décrire la fonction normale d’une articulation, le problème de la va- 
riation de la vitesse ne joue qu’un rôle secondaire ; il est partiellement 
remplacé par des paramètres spatiaux. Cela est particulièrement vrai lors- 
que l’on considère certains problèmes spécifiques relatifs aux différents 
aspects de la clinique manuelle. 


Le problème du facteur « temps », nécessairement lié à l’analyse du mou- 
vement, doit également être pris en considération : au problème des 
changements de vitesse infinitésimaux dans la physique classique, corres- 
pond le problème des changements spatiaux infinitésimaux dans la bio- 
mécanique. Nous y reviendrons ultérieurement (voir point 3.2.2 p. 14). 


La rotation dans l'espace bidimensionnel 


Dans la pratique clinique, le paramètre de l’amplitude est couramment 
utilisé dans l'évaluation de la fonction d’une articulation. L’amplitude est 
déterminée lors d’un examen palpatoire, ou bien à l’aide d'instruments de 
mesure plus ou moins complexes tels que le goniomètre ou l'examen ra- 
diologique fonctionnel, par exemple. 


En clinique, la qualité d’un mouvement ne peut toutefois être appré- 
ciée par le seul paramètre de l'amplitude. La Fig. L.4 illustre cette problé- 
matique. Considérons une vertèbre faisant deux mouvements dont les 
positions initiale et finale sont connues. Nous constatons que les amplitu- 
des de mouvement (,, 6.) sont identiques, mais que le déplacement et la 
position finale de la vertèbre diffèrent considérablement d’un mouve- 
ment à l’autre. Cette différence est déterminée par la position du centre de 
rotation. Alors que les amplitudes des deux mouvements sont identiques, 
la position d'arrivée est potentiellement dangereuse dans le deuxième cas. 
Cet exemple nous montre qu’outre l'amplitude, il faut aussi connaître la 
position du centre de rotation, qui constitue un paramètre important 
pour évaluer le comportement d’une articulation en mouvement. Cela est 
particulièrement vrai lorsqu'on examine des dysfonctions. 





4 Aristote (2002b) 
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Fig. 1.4 

Rotation d’une vertèbre autour de deux centres de rotation différents (CR1, CR). Les am- 
plitudes (@) sont identiques ; il s'agit pourtant de deux mouvements différents. Dans le 
deuxième cas, les structures postérieures risquent d'être endommagées. 


3.2.1 Centre de rotation 


Terminologie 


Définition 


0 = 


Nous allons aborder ici la notion du centre de rotation (CR ; angl. : center 
of rotation). Les synonymes retrouvés dans la littérature sont : centre de 
mouvement, point de mouvement, etc. 


Géométriquement, le centre de rotation dans un espace bidimensionnel 
est défini comme le point autour duquel se déplace un corps en rotation 
le long d’une trajectoire circulaire. Ce point peut se situer à l’intérieur ou 
à l'extérieur du corps. Dans ce cas, le corps peut être pensé virtuellement 
élargi au-delà du centre de rotation. En regardant les arcs de cercle décrits 
par différents points situés sur le corps en rotation, on s’aperçoit que ces 
arcs diminuent en se rapprochant du centre de rotation. Le centre de ro- 
tation lui-même est le point où il n’y a plus de mouvement (Fig. [.5). En 
mécanique, on définit ce point comme : le vecteur vitesse est égal à zéro. 
En mathématique, il s’agit d’un point : la dimension d’un point est égale à 
zéro. 








Détermination du 


E 
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Fig. I.5 

Le centre de rotation (CR) représente le point où le vecteur vitesse est égal à zéro. D'une 
manière générale, il s'agit du point où il n'y a plus de mouvement. 

Les points indiqués constituent des centres de masse du corps en rotation situés chacun à 
une certaine distance du centre de rotation. Les flèches indiquent les distances parcourues 
par ces centres sur un arc de cercle (position initiale en noir, position finale en blanc). 


À partir de cette définition, on comprend pourquoi les ligaments conver- 
gent souvent vers des zones bien déterminées. Ces zones marquent ap- 
proximativement l'emplacement du centre de rotation. 


centre de rotation 


Le centre de rotation est déterminé graphiquement et géométriquement 
grâce à une méthode développée par le mathématicien allemand FRANZ 
REULEAUX (1829-1905). Nous l’appellerons dans la suite la méthode de 
Reuleaux (1875). Comme alternative à cette méthode, on peut aussi utili- 
ser la méthode vectorielle (calcul matriciel). 


D’après la méthode de Reuleaux (voir Fig.I.6, p.12), on définit 
d’abord au moins deux points de référence (A, B) sur le corps à examiner 
en position initiale. Lorsque le corps exécute un mouvement, ces deux 
points se déplacent vers une position finale A'et B'. En appliquant la mé- 
thode décrite par Reuleaux, le centre de rotation (CR) peut être déterminé 
comme point d’intersection des médiatrices (a, b) des segments de droites 
AA' et BB'. Les limites et les problèmes inhérents à cette méthode, ainsi 
que les erreurs qui pourraient en résulter seront analysés plus loin. 
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Fig. 1.6 

Le centre de rotation (CR) peut être déterminé grâce à la méthode de Reuleaux. Le centre 
de rotation est le point d'intersection des médiatrices (a, b) des deux segments de droites 
reliant au moins deux points de référence (A, B) avec les points A', B' dans un espace bidi- 
mensionnel. Théoriquement, le troisième point de référence C n'est pas nécessaire pour dé- 
terminer le CR, mais en pratique il augmente la précision de mesure. 


Détermination mathématique du centre de rotation 


Pour déterminer le centre de rotation, il faut connaître les coordonnées (X, Y) de 
= la position initiale et de la position finale d'au moins deux points de référence (A, 
© B et À, B') ce qui donne les équations suivantes (Panjabi, 1979) : 
A XL" 
B X,Y 
A X, Y3 
#5 Xe, Ya 
cz Ca YDE- (3 VF 1) 
XT 2G 
co, = Ca XDF-(X-X)E (12) 
hs 2G 
où 


E=X3-X?+Y?-Y} 
Fate 
CRT 2 AIR 700 NN PRE LE Ce À) 


© M C2 me © D LE ne 


rl 


@=arcsin q 3 
(X1-Xc) +(Y1-Yc) 
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La translation, un cas particulier de la rotation 


Lorsque l’on compare la rotation et la translation en se fondant sur la po- 
sition du centre de rotation, la translation peut être décrite, en cinémati- 
que, comme une rotation autour d’un centre de rotation situé à l'infini. En 
appliquant la méthode de Reuleaux pour déterminer le centre de rotation, 
on obtient des médiatrices parallèles (voir Fig. [.7). 
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Fig. 1.7 
Dans le cas d'une translation, les médiatrices (a, b) sont parallèles. 


Selon la géométrie euclidienne, ces deux médiatrices se coupent à l'infini. 
Dans la pratique biomécanique, c’est-à-dire dans le sens de l’analyse ciné- 
matique inverse, on ne saurait déterminer le centre de rotation à l'infini, 
et ce pour plusieurs raisons : tout d’abord à cause des erreurs de mesure 
inévitables, ensuite du fait que les surfaces articulaires ne sont pas parfai- 
tement planes, et enfin parce que, d’un point de vue formel, la démarche 
mathématique ne le permet pas. 


En clinique, lorsqu'on effectue une translation, par exemple lors d’un test 
passif, il s’agit en fait d’une rotation dont le centre se situe très loin de l’ar- 
ticulation. Autrement dit, si l’on trouve lors de l’analyse un centre de ro- 
tation situé à une certaine distance de l'articulation, le mouvement 
pourrait être décrit comme une translation. Soulignons que la valeur limi- 
te à partir de laquelle la distance entre le centre de rotation et l’articula- 
tion désigne une translation est une valeur arbitraire. Il importe peu que 
cette distance soit de 50 cm ou de 1 m. Lorsque le centre de rotation se 
trouve à une telle distance de articulation, l’œil nu ne peut plus faire la 
différence entre une vertèbre en rotation ou en translation. 


La vertèbre représentée à la Fig. L.8, p. 14 tourne autour d’un centre de ro- 
tation situé 30 cm en dessous de la vertèbre, avec une amplitude de 
flexion de 2°. Ce mouvement correspond à un arc de cercle de plus de 
10 mm (Arc = rayon x sing). Avec une amplitude de 0,5°, l’arc de cercle 
sera encore d'environ 2,6 mm. Dans l'évaluation clinique des amplitudes, 
ces chiffres peuvent conduire à des interprétations contradictoires. Si l’on 
se réfère aux valeurs indiquées en degrés, il faudrait parler d’hypomobili- 
té. En revanche, si l’on raisonne en millimètres, la valeur pourrait indi- 
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3.2.2 


En philosophie, le pro- 
blème de la continuité 
est débattu depuis l'An- 
tiquité. Le philosophe 
EDMUND HUSSERL (1859- 
1938) s'est consacré à 
ce problème dans ses 
célèbres Leçons pour 
une phénoménologie de 
la conscience intime du 
temps (Husserl, 1986). 
Pour Husserl, le 

< maintenant » (Urim- 
pression) est un point 
abstrait qui, dans l'ex- 
périence vécue de 
l'écoulement du temps, 
inclut constamment la 
coconscience du passé 
(rétention) et l'anticipa- 
tion du futur (proten- 
tion). Le temps n'est 
donc pas vécu comme 
une succession de 
points discrets (des 

<« maintenant ») mais 
comme un flux continu 
(continuum). 





Fig. I.8 

Cette vertèbre lombale a été tournée de 2° dans le sens de la flexion, autour d’un centre de 
rotation situé à une distance de 30 cm. À l'œil nu, il est difficile d'identifier s'il s'agit d'une 
rotation ou d'une translation. On peut partir du principe qu'en réalité un tel mouvement 
n'existe pas ; cela équivaudrait à un antélisthésis d'une amplitude d'environ un demi-corps 
vertébral. 


quer une instabilité, c’est-à-dire une hypermobilité. Nous reviendrons sur 
ce problème au point 7.2 p. 60. 


Centre de rotation discret et centre de rotation instantané 


Avec la méthode de Reuleaux, le centre de rotation est déterminé à partir 
de la position initiale et de la position finale. Il s’agit d’un centre de rota- 
tion discret (angl. : discrete ou finite). En principe, on pourrait utiliser 
les positions initiale et finale d’une articulation pour déterminer un centre 
de rotation discret unique pour l’ensemble du mouvement. 


Néanmoins, cette méthode ne nous informe nullement sur ce qui se passe 
entre les deux positions extrêmes. Dans le cas idéal, lorsque les os d’une 
articulation décrivent une rotation pure autour d’un seul centre de rota- 
tion — ce qui serait comparable à un levier relié à une barre par une arti- 
culation —, cette méthode fondée sur les positions extrêmes suffirait. Le 
mouvement pourrait ainsi être décrit précisément par un seul centre de 
rotation discret. Cependant, si le centre de rotation change au cours du 
mouvement, cette « méthode fondée sur les positions extrêmes » nous 
fournit des résultats inexacts. 


À l'instar de la mécanique classique, nous sommes ici à nouveau confron- 
tés au problème du temps inhérent à toute notion de mouvement. Dans le 
modèle newtonien classique, la variation de vitesse dans le temps repré- 
sente la pièce maîtresse de l’analyse. Dans la perspective biomécanique 
qui nous occupe, c’est le changement du centre de rotation dans le temps 
qui est déterminant. La problématique du temps devient encore plus évi- 
dente lorsqu'on se rend compte que notre analyse se fonde uniquement 
sur des « positions », qui ne nous permettent pas de saisir, même ap- 
proximativement, la vraie nature du mouvement. 


Une solution approximative à ce problème reviendrait à décomposer le 
mouvement en des pas aussi petits que possible. D’un point de vue mathé- 
matique, cela correspond au problème des limites. 


Le temps entre deux positions devient infiniment petit : At — 0 ; l’ampli- 
tude de mouvement devient également infiniment petite : Ag — o. Si At et 
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Av étaient égaux à zéro, il n’y aurait plus de mouvement. Mais puisque 
nous examinons le mouvement, il faut, par une approximation, rester 
dans le domaine fini. 


Ce problème pourrait être résolu par le calcul différentiel. On parlerait 
alors d’un centre de rotation instantané (CIR ; angl. : instantaneous 
center of rotation). Si les centres de rotation discrets s’alignaient selon 
une configuration proche d’une courbe, le CIR pourrait être déterminé 
par interpolation. 


| Application pratique de la méthode de Reuleaux 
sur des clichés radiographiques 


À partir de radiographies fonctionnelles de la colonne vertébrale, on peut mesurer 
les coordonnées des différents points de référence des vertèbres dans les diffé- 
rentes positions par rapport à un référentiel donné. La cinématique segmentaire 
et/ou globale peut ensuite être déterminée. 


En acceptant certaines imprécisions, une procédure simple permet d'estimer la 
position des centres de rotation. Dans la pratique clinique, cette démarche pour- 
rait se révéler tout à fait suffisante. 


Pour illustrer notre propos, prenons deux radiographies sagittales de la colonne 
cervicale en position neutre (cliché 1, dans la Fig. I.9 en noir) et en flexion (cliché 
2, dans la Fig. I.9 en rouge) et superposons-les de manière à ce que C7 recouvre 
aussi exactement que possible C7 sur le deuxième cliché. C6 apparaîtra alors une 
fois en position neutre, une fois en flexion. Avec un peu d'expérience, on peut se 
représenter des points de référence dans les deux positions, réaliser mentalement 
la méthode de Reuleaux et déterminer approximativement la zone du CR. En ob- 
servant l'angle entre les plateaux vertébraux de C6, on obtient une idée de l'am- 
plitude. Pour évaluer la cinématique de C5, on tourne un des clichés de manière 
à ce que C6 recouvre le plus exactement possible C6 sur le deuxième cliché, etc. 
L'amplitude du mouvement de rotation du cliché correspond à l'amplitude de la 
vertèbre en question. 


Cette méthode simple peut être affinée en perçant au moins deux trous dans le 
cliché supérieur (voir Fig. 1.10). Grâce à ces trous, on peut reporter des points de 
référence dans toutes les positions sur le cliché inférieur. En répétant cette 
manœuvre pour toute la colonne cervicale, on obtient les trajets des points de ré- 
férence, ce qui permet de déterminer les centres de rotation avec la méthode de 
Reuleaux. On peut ainsi déterminer le centre de rotation de chaque segment. 
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Fig. I.9 

Une méthode simple permet de déterminer le centre de rotation. Elle consiste à superposer 
deux clichés radiographiques sagittaux de la colonne cervicale en position neutre (noir) et 
en flexion (rouge) de manière à ce que C7 recouvre le plus précisément possible C7 sur le 
deuxième cliché. À partir de C6, toutes les vertèbres sont visibles en position neutre et en 
flexion. La méthode de Reuleaux peut être appliquée à C6, afin de déterminer approximati- 
vement la zone du CR. En regardant les plateaux vertébraux de C6, on obtient une idée de 
l'amplitude (@). Pour préparer la prochaine étape (voir Fig. 1.10), on détermine dans cet 
exemple 3 points de référence par rapport à C7 sur le cliché supérieur que l'on reporte sur 
le deuxième cliché (noir) en perçant des trous dans le cliché supérieur (rouge). 
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Fig. 1.10 


La méthode utilisée dans la Fig. I.9 pour déterminer le centre de rotation de C6 a été améliorée et appliquée à tous les 
segments de la colonne cervicale jusqu'à C2. En traçant chaque fois la médiatrice du segment entre deux points de 
référence, on peut déterminer les centres de rotation respectifs des vertèbres C7 à C2, et ce en tournant le cliché su- 
périeur (rouge) de manière à ce que, à chaque fois, une vertèbre recouvre exactement la vertèbre corres 


pondante du 
cliché inférieur. 
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3.2.3 Accumulation des centres de rotation 


Étant donné que chaque localisation du centre de rotation discret ne dé- 
crit qu’une partie du comportement de l'articulation, on est tenté de mul- 
tiplier ces étapes pour obtenir une vision assez complète d’un éventuel 
déplacement du centre de rotation. Ainsi obtient-on un certain nombre de 
centres de rotation discrets placés soit à l’intérieur d’une certaine zone de 
dispersion, soit sur une courbe (appelée centrode dans l’espace bidimen- 
sionnel et axode dans l’espace tridimensionnel). En fonction de l’articula- 
tion, on parlera de zone de dispersion ou de centrode. Le choix de 
l’un ou de l’autre est subjectif, et dépendra notamment des erreurs de me- 
sure dont il faudra tenir compte. 


Statistiquement, une zone de dispersion peut être décrite à l’aide de la va- 
leur moyenne, de la déviation standard selon x et y, et de la valeur mini- 
male ou maximale. Lorsque les centres de rotation se situent sur une 
courbe, la centrode peut être déterminée par interpolation. 


3.2.4 Séquences de rotations et/ou de rotations et de translations 


Cas 1 — Séquences de rotations ayant un centre de rotation identique 


Voir figure I.11 


En alignant les centres de rotation, le mouvement peut être considéré 
comme la somme de plusieurs rotations individuelles. La figure I.12 mon- 
tre le cas simple de deux rotations successives (R,;, R,) autour du même 
centre de rotation. Ces rotations peuvent être placées l’une à côté de 
l’autre (R, + R,) et remplacées par une troisième rotation (R.). Les trois 
rotations tournent toutes autour du même centre de rotation (CR). L’am- 
plitude (.) de la rotation (R,) est évidemment la somme des amplitudes 
(p,) et (p) de R, et de R,, ce qui donne l’équation suivante : 


R} + R;, — R; (avec 1+ (02) = 3) (1.4) 


Cas 2 — Séquences de rotations ayant des centres de rotation distincts 


Voir Fig. I.12 


Lorsque plusieurs rotations autour de différents centres de rotation (CR,, 
CR) se succèdent, elles peuvent être remplacées par une rotation autour 
d’un autre centre de rotation (CR3) (voir Fig. L.12). Cette démarche cor- 
respond au théorème d'Euler. CR, se situe entre CR, et CR,. L’amplitude 
de la rotation (R,) n’est pas la somme des amplitudes de R,; et R,. À l'instar 
de l'exemple précédent, nous pouvons formuler l'équation suivante : 


R;+R— R; (avec Pi+ 2 # 3) (LS) 
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Fig. I.11 
Cas simple de deux rotations successives (R4, R2) autour du même centre de rotation (CR). 





Fig. I.12 


Succession de deux rotations (R4, R2) autour de deux centres de rotation différents (CR, 


CR). Les deux rotations peuvent être remplacées par une seule rotation R3 autour d'un seul 
centre de rotation CR3. 
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Cas 3 — Séquences de rotations avec centres de rotation distincts, d'amplitude 
identique et sens de rotation opposé 





Voir Fig. 1.13 Lorsqu'un corps effectue successivement deux rotations (R,, R,) en un 
sens opposé (+9, —-p) mais avec la même amplitude (j = |-®|), autour de 
centres de rotation différents, on obtient, lorsqu'on saute les étapes inter- 
médiaires, une translation (T). Cela peut être démontré avec la méthode 
de Reuleaux en utilisant les positions initiale et finale. 
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Cela s’exprime formellement par : 


R;+R;—= T (avec +p=|- |) (L6) 


Cas 4 - Décomposition d'une translation 


Une translation peut être décomposée en deux rotations de même ampli- 
tude mais tournant en sens opposé. Il s’agit d’un processus inverse de ce- 
lui décrit dans le cas 3 et illustré dans la Fig. 1.13. En principe, une 
translation peut être décomposée en un nombre illimité de rotations, ce 
qui s’exprime de la façon suivante : 


T = R;+R3+R3+..+R, (1.7) 


Cas 5 — Rotation avec translation 


Lorsqu'une rotation (R) est suivie d’une translation (T) ou inversement, 
on peut remplacer ces deux mouvements par une seule rotation (R'). On 
obtient une solution unique, exprimée formellement par : 


T+R — R' (solution unique) (L8) 


Cas 6 — Décomposition d'une rotation 


Considérons une rotation comme celle indiquée dans la Fig. L.14. Cette ro- 
tation peut être décomposée en une rotation suivie d’une translation. En 
principe, il existe un nombreillimité de possibilités pour réaliser une telle 
décomposition. Par conséquent, on obtient un nombre illimité de solu- 
tions, ce qui donne : 


R—R'+T  (c solutions) (19) 
D'un point de vue biomécanique, la décomposition d’une rotation telle 
que nous l’avons décrite comporte certains problèmes, illustrés dans 
l'exemple suivant. 


Lorsqu'on détermine deux positions d’une même vertèbre, la méthode de 
Reuleaux permet de déterminer le centre de rotation discret. Le mouve- 
ment de la vertèbre peut alors être décrit comme une rotation (R) avec 
une amplitude (@) autour d’un centre de rotation (CR) discret (voir 
Fig. L.14). 


Dans le cas de la colonne vertébrale, le clinicien sera tenté de déterminer 
une éventuelle composante de translation (Brinckmann et al., 2000, 
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Fig. 1.13 

Deux rotations (R4, R2) successives en sens opposé autour de deux centres de rotation 
(CR4, CR)) ayant la même amplitude (@ = |-]) peuvent être remplacées par une transla- 
tion (T). 


ER ph 


/ 





Fig. 1.14 
Détermination d'un centre de rotation discret (CR) à partir de deux positions d'une même 
vertèbre. 


p. 34). Or, cette démarche mène à un nombre illimité de solutions, ce qui 
conduit à un choix arbitraire (voir Fig. L.15, p. 22). La translation qui suit 
la rotation dépend du choix de la localisation du centre de rotation. Ainsi, 
et pour le cas illustré dans la Fig. L.15 A, la translation (T.) s’effectue dans 
le sens antéro-inférieur. Cliniquement, il s’agirait d’un antélisthésis avec 
coaptation. Dans le casillustré par la Fig. 1.15 B, cette translation (T,) s’ef- 
fectue dans le sens antéropostérieur, et on en déduirait alors un an- 
télisthésis avec décoaptation. Si l’on procède à la décomposition décrite 
dans la Fig. L.15 C, on pourrait même déterminer un rétrolisthésis pour la 
translation (T.). 


Une infinité d’autres exemples peuvent encore être cités. Il s’ensuit que la 
décomposition devient une démarche arbitraire qui prête à confusion. 
Nous reviendrons sur cette problématique (voir point 7.5.1 p. 65). 
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Fig. 1.15 
Dans la décomposition d'une rotation, la translation dépend du choix de la position du centre de rotation. 


L'exemple A montre une translation (T,) dans le sens d'un antélisthésis avec coaptation suite à une rotation (Ro) 
autour d'un centre de rotation (CR). 


L'exemple B montre une translation (T2) dans le sens d’un antélisthésis avec décoaptation déterminée par le choix 
d'un centre de rotation (CR). 

L'exemple C montre une translation (T3) dans le sens d'un rétrolisthésis avec décoaptation après avoir supposé un 
centre de rotation (CR3). 


Cette méthode ne conduit pas à une solution satisfaisante. La question de savoir s'il s'agit d'un antélisthésis ou bien 
d’un rétrolisthésis n'est pas résolue. 








3 Notions de base de la cinématique articulaire 23 


———_———_—— ——……———— 


3.3 Degrés de liberté 


La notion des degrés de liberté peut être définie de deux manières diffé- 
rentes mais complémentaires : 


* cinématique ; 
* mécanique. 


De manière cinématique 


Le nombre de degrés de liberté correspond au nombre de paramètres né- 
cessaires pour qu’un mouvement puisse être décrit sans équivoque nire- 
dondance. 


De manière mécanique 


Le nombre de degrés de liberté correspond au nombre de mouvements 
qu’un corps peut effectuer. 


Plus le nombre de dimensions de l’espace dans lesquelles ces mouve- 
ments peuvent être analysés est grand, plus il faut de paramètres pour les 
déterminer sans équivoque. Le nombre de dimensions de l’espace dans le- 
quel on travaille est appelé la « métrique de l’espace ». Cette relation en- 
tre la métrique de l’espace et le nombre de paramètres a été définie 
comme suit par BERNHARD RIEMANN (1826-1866). 


Lorsque N> désigne le nombre de paramètres et Npim le nombre de di- 
mensions, il en résulte que : 


1 (1.10) 
Np = 3 Npim Npim+ 1) 


En fonction du nombre de dimensions, cela donne : 


+ Dimension nulle — pas de paramètres : le système de mouve- 
ment coïncide avec le point de mouvement. Un point a une dimen- 
sion nulle, il ne peut pas bouger, par conséquent il n’y a pas de 
mouvement. 

+ 1 dimension — 1 paramètre : cela correspond à la translation le 
long d’une droite. 

* 2 dimensions — 3 paramètres (voir Fig. [.16) : la rotation peut 
être décrite sans équivoque par l'angle  ; la translation (s), qu’elle 
soit parallèle ou oblique par rapport à l’axe des coordonnées, peut 
toujours être décrite par ses composantes en X et Y. 
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Fig. I.16 

ke trois paramètres pour décrire un mouvement dans un espace bidimensionnel sont : 
1) la rotation @ 

2) la translation 5, 

3) la translation Sy 


° 3 dimensions — 6 paramètres (voir Fig. [.17) : dans un espace 
tridimensionnel, les paramètres suivants sont nécessaires pour dé- 
crire un mouvement sans équivoque : 


— 5, translation le long de l’axe X 
— S,.…...translation le long de l’axe Y 
— S$, translation le long de l’axe Z 
— p,…..rotation autour de X 
— ®@, rotation autour de Y 
— ,.…..rotation autour de Z 





Fig. 1.17 
Les six degrés de liberté dans un espace tridimensionnel sont constitués de rotations (@,, 


Py @2) autour des trois axes de coordonnées et de translations (s,, 5, 5,) le long des trois 
mêmes axes. 
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Importance clinique 


La prise en compte d’un nombre le plus élevé possible de degrés de liberté 
= constitue un des éléments clés dans le développement et l’affinement des 
techniques ostéopathiques. L'objectif est d’en améliorer la précision, l’ef- 
ficacité, et in fine de garantir une sécurité optimale pour le patient. L’ex- 
périence a montré que, grâce à cette démarche, l'amplitude de 
mouvement et la force appliquée pendant une mobilisation et, à plus forte 
raison, pendant une technique de manipulation peuvent être réduites au 
minimum. Ces techniques sont appeléest techniques à composantes 
multiples (angl. : multicomponent techniques) (voir Fig. [.18). 


Y. 











Translation céphalo-caudale 


Pan 


Rotation N dp | te] 


Flexion latérale 


Translation antéro-postérieure 


Flexion/Extension 


Translation latérale lg 
Fig. I.18 


Représentation de la notion des six degrés de liberté de l'espace tridimensionnel, transposés sur les plans anatomiques 
de la colonne vertébrale. Il s'agit des trois composantes de rotation, flexion/extension, latéroflexion et rotation axiale, 
ainsi que des trois composantes de translation antéropostérieure, latérale et céphalocaudale. 
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Mouvement dans l'espace tridimensionnel 


Dès lors qu’il y a un mouvement dans un espace bidimensionnel, il peut 
être décrit grâce à la méthode de Reuleaux. Il est toujours possible de dé- 
terminer un centre de rotation ; le cas échéant, il se situe à l'infini. Dans 
l’espace tridimensionnel, ce centre est remplacé par l’axe de rotation. En 
principe, dès qu’il y a mouvement, on peut déterminer un axe. Cela cor- 
respond au théorème de Chasles. 


Les axes en tant que produit d’une analyse cinématique sont en général 
obliques par rapport aux plans sagittal, frontal et transversal. L’orienta- 
tion orthogonale par rapport à l’un des trois plans anatomiques doit être 
considérée comme une exception. Outre les trois composantes de rota- 
tions, il faut aussi prendre en compte les trois composantes de transla- 
tion. Un tel mouvement peut être décrit par le concept de l’axe 
hélicoïdal. En anglais, cet axe est nommé « helicoidal axis of motion » 
(HAM). 


Nous constaterons plus loin qu’il existe d’autres possibilités pour décrire 
un mouvement dans l’espace tridimensionnel (voir point 4 p. 35). 


Définition de l'axe hélicoïdal 


Au total, six paramètres sont nécessaires pour décrire un mouvement 
dans l’espace tridimensionnel. En fait, un axe n’est rien d’autre qu’une 
droite dans l’espace. Quatre des six paramètres servent à définir la loca- 
lisation (angl. : localisation ou position) et l'orientation (angl. : orienta- 
tion ou direction) de cette droite. Les deux derniers paramètres suffiront 
à déterminer la rotation autour de l’axe et la translation le long de ce 
même axe. 


La combinaison d’une rotation autour d’un axe tridimensionnel avec une 
translation le long de ce même axe détermine le mouvement hélicoïdal. 





Fig. 1.19 
Représentation schématique d'un mouvement hélicoïdal. Il est composé d’une rotation () 
et d’une translation (s) par rapport à un axe tridimensionnel. 
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Localisation et orientation de l'axe hélicoïdal 


En général, l'axe hélicoïdal est localisé par un point de percée dans un 
plan (par exemple : les coordonnées x, y). L'orientation de l'axe est déter- 
minée par deux angles, par exemple les angles d’inclinaison et de dé- 
clinaison (a, B). Cette méthode n’est pas contraignante ; une droite peut 
aussi être localisée et orientée par deux points de percée dans deux plans. 
Ces deux plans peuvent être parallèles ou perpendiculaires. 
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Description de l’axe hélicoïdal avec un point de percée et deux angles 


Pour déterminer sans équivoque la localisation et l'orientation de l'axe 
hélicoïdal avec cette méthode, il est nécessaire de disposer d’un point et 
de deux angles. Dans un système de références cartésien, les quatre para- 
mètres suivants suffisent pour définir l’axe (voir Fig. L.20). 


* Les deux coordonnées (x, z) du point de percée (P) de l'axe 
(g) dans le plan X/Z, par exemple. Ils déterminent la localisation. 

+ L’angle d’inclinaison (a): par angle d’inclinaison, on entend 
l'angle formé par l'axe (g) et sa projection orthogonale (g') sur le 
plan X/Z. 

« L’angle de déclinaison (8): l'angle de déclinaison constitue 
l'angle formé par la droite de projection (g') et l’axe de coordonnée 
X, par exemple. 


Y 





Fig. 1.20 

Définition tridimensionnelle de l'axe de mouvement (g) moyennant un point et deux angles : 
re angJle d'inclinaison 

Dire angle de déclinaison 

(e PRES axe de mouvement 

gai projection orthogonale de g dans le plan transversal ou le plan X/Z 

Pise point de percée de g avec le plan transversal ou le plan X/Z. 








Concepts d 


28 





Chapitre I: Concepts de base 


L’angle d’inclinaison est souvent défini par rapport au plan transversal X/ 
Z. Ceci est par exemple le cas pour l'orientation de l’axe de l'articulation 
fémorotibiale, de l’articulation tibiotalienne ou encore de l'articulation 
sous-talienne (ou subtalaire). Par ailleurs, la notion d’angle d’inclinaison 
est également utilisée comme critère de description morphologique, pour 
l'inclinaison du col du fémur notamment (angle cervico-diaphysaire). 
Dans ce cas, l'angle est défini par rapport à l’axe diaphysaire du fémur. 


L’angle de déclinaison est généralement défini par rapport au plan sagit- 
tal ou au plan frontal. On se réfère habituellement au plan décrivant le 
plus petit angle avec l’axe, par exemple le plan sagittal pour l'articulation 
sous-talienne ou le plan frontal pour l’articulation tibiotalienne. Cet angle 
est également utilisé comme critère de description morphologique, par 
exemple pour décrire l’angle d’antéversion du col fémoral. On se réfère 
dans ce cas au plan frontal. 


Comme nous venons de le voir, il n’existe donc pas de description conven- 
tionnelle de ces angJles ; il faut en donner une définition précise pour cha- 
que utilisation. 


Description de l'axe hélicoïdal avec deux points de percée dans deux plans 


Cette méthode nécessite les coordonnées des points de percée P et P' de 
l’axe dans deux plans différents (E et E'). Ces plans peuvent être soit pa- 
rallèles, comme dans le cas de deux plans parasagittaux (voir Fig. I.21), 
soit perpendiculaires. 


Calcul de l'axe hélicoïdal et de sa position par rapport à une articulation donnée 


Vouloir décrire comment ces axes peuvent être déterminés mathémati- 
quement dépasse le cadre de ce livre. On peut cependant préciser qu’il 
faut relever les trois coordonnées d’au moins trois points de référence non 
colinéaires par rapport à deux positions successives. À cet effet, il existe 
plusieurs méthodes différentes : la méthode photogrammétrique, qui se 
fonde sur deux clichés radiographiques pris simultanément (Selvik, 
1974), les méthodes optoélectroniques, qui utilisent plusieurs caméras vi- 
déo, et l’électrogoniométrie avec six degrés de liberté (Salvia et al., 2000). 
Divers traitements mathématiques des données ainsi obtenues sont no- 
tamment décrits par Woltring (1991), Spoor et Veldpaus (1980), Veldpaus 
et al. (1988) ou Brinckmann et al. (2000). 


D’un point de vue clinique, il est intéressant de représenter la position de 
l’axe par rapport à une articulation donnée. En mettant les coordonnées 
en relation avec le système musculosquelettique, on peut créer une rela- 
tion spatiale précise entre la localisation de l’axe et les éléments constitu- 
tifs de l’articulation (Van Sint Jan et al., 2002). En indiquant les angles de 
déclinaison et d’inclinaison, on peut assez facilement définir l'orientation 
de l’axe pour chaque étape de mouvement. Nous reviendrons plus loin sur 
l'orientation de l’axe et son influence sur le comportement d’une articula- 
tion en mouvement (voir point 3.5 p. 30). 
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Fig. I.21 


Une ligne droite peut être définie par les coordonnées des points d’intersection (P, P') avec 
deux plans parallèles (E, E') dans un espace tridimensionnel. Pour orienter et localiser ainsi 
un axe, il faut quatre paramètres : les coordonnées x, y et x, y. 


En résumé, pour décrire un mouvement hélicoïdal, nous avons besoin de 
six paramètres : 

* la coordonnée (x) du point de percée (P) ; 

+ la coordonnée (y) du point de percée (P) ; 

* l'angle d’inclinaison (o) ; 

+ _ l’angle de déclinaison () ; 

+ _ l'angle de rotation (o) ; 

* la distance de translation (s). 


Ÿ 





Fig. I.22 
Les six paramètres nécessaires à la description d'un mouvement hélicoïdal tridimensionnel. 








Concepts d 


30 


3.5 





Chapitre I: Concepts de base 


Mouvements couplés 


j; 





3.5.1 


Après avoir présenté le concept de l’axe hélicoïdal, une question se pose : 
en admettant que l’axe soit connu, quels sont les mouvements anatomi- 
ques que l’on peut en déduire ? En principe, des mouvements dans tous 
les plans anatomiques sont possibles, dès lors que l’axe est oblique ; 
autrement dit, qu’il n’est pas parallèle aux différents plans anatomiques. 
Ces mouvements ne sont pas indépendants entre eux : il s’agit de compo- 
santes de mouvement qui, lorsque l’axe est oblique, ne peuvent se réa- 
liser individuellement. On parle d’un mouvement couplé ou associé 
(angl. : coupled motion) ou encore conjoint. Un tel mouvement est donc 
hors plan. 


Exemple pratique — Analyse qualitative 


Afin de simplifier l’analyse relative à l’orientation de l’axe, nous complé- 
tons les paramètres quantitatifs de l’axe hélicoïdal par une description 
qualitative en nous servant des termes anatomiques. 


Ainsi, nous pouvons dire qu’un axe se dirige 


*< de médial à latéral ; 

+ _ d’antérieur à postérieur ; 

* et de céphalique à caudal. 
Il est important de commencer la description toujours à la même extrémi- 
té de l’axe. Autrement dit, nous pouvons aussi préciser que l’axe passe 

* de médial/antérieur/céphalique 

+ _ à latéral/postérieur/caudal. 
Ces indications permettent une orientation qualitative de l’axe, mais ne 
nous indiquent pas « de combien » l’axe se dirige d’avant en arrière ou de 
haut en bas. Pour l’analyse quantitative, nous aurons recours aux angles 


de déclinaison et d’inclinaison qui permettront une description précise de 
l'axe. 


Soulignons qu’il est important d'utiliser un système de notation précis 
correspondant à l'orientation qualitative de l’axe de mouvement. Nous 
proposons : 

*  médial = latéral 

° céphalique — caudal 

* antérieur  — postérieur. 


Cette forme de description sera utilisée tout au long de cet ouvrage. 


L'orientation de l’axe ainsi décrit correspond notamment à celui de l’arti- 
culation fémorotibiale. Cette orientation peut être représentée comme in- 
diqué dans le tableau I.1. 


Le tableau I.1 indique que le mouvement de l'articulation fémorotibiale se 
compose de l'association de plusieurs composantes de mouvement, 
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Axe de Composante Orientation Composante 
coordonnée de rotation (qualitative) de mouvement 
X ®, antérieur — postérieur ADD - ABD 
Y ®, céphalique — caudal RI-RE 
Z ®, médial — latéral FLEX - EXT 
Tableau I.1 


Lors d'une orientation qualitative de l'axe de médial à latéral, de céphalique à caudal et d'an- 
térieur à postérieur, l'association des composantes de mouvements se fait dans l'un ou 
l'autre sens de la rotation. 


respectivement : flexion, rotation interne et adduction, ou extension, ro- 
tation externe et abduction, selon le sens de la rotation autour de l’axe de 
mouvement oblique. 


Afin de bien mettre en évidence l'importance de l'orientation de l’axe sur 
l'association des composantes de mouvement, nous allons inverser la 
composante céphalocaudale, ce qui, bien entendu, ne correspond à aucun 
mouvement articulaire réel (voir la ligne surlignée en rouge dans le 
tableau I.2). Le résultat de cette inversion est donné dans le tableau I.2. 











Axe de Composante Orientation Composante 
coordonnée de rotation (qualitative) de mouvement 
X ®P, antérieur — postérieur ADD - ABD 
Z ®, médial — latéral FLEX - EXT 
Tableau I.2 


Lors d’une orientation qualitative de l'axe de médial à latéral, de céphalique à caudal et d'an- 
térieur à postérieur, l'association des composantes de mouvements se fait dans l'un ou 
l’autre sens de la rotation. 


Dans ce tableau, la composante céphalocaudale a été inversée, ce qui don- 
nerait — pour l'articulation fémorotibiale — une combinaison de flexion et 
de rotation externe, un mouvement qui n’existe pas. 


Jusqu'ici, l'analyse a été effectuée en partant de l'orientation connue de 
l’axe de mouvement. Elle peut également être effectuée en sens inverse. 
Dans ce cas, le mouvement du corps serait connu et nous essayerions de 
déterminer l'orientation de l’axe. Référons-nous par exemple aux mouve- 
ments du pied. Si le pied réalise une supination couplée à une adduction 
et à une flexion plantaire, l’axe se dirige d’antérieur à postérieur, de 
céphalique à caudal et de médial à latéral. Cet exemple est illustré dans le 
tableau L.3, p. 32. 


Dans les exemples présentés ci-dessus, nous avons toujours supposé qu'il 
existait trois composantes de mouvement. Or, ce n’est pas toujours le cas. 
Lorsque l’axe est parallèle avec un plan anatomique, il n’est plus oblique 
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Composante de mouvement Orientation (qualitative) 
SUPINATION antérieur — postérieur 
ADDUCTION céphalique — caudal 

FLEXION PLANTAIRE médial — latéral 
Tableau I.3 


Détermination de l'orientation qualitative de l'axe par trois composantes de mouvement cou- 
plé du pied. Dans la littérature, la résultante de ces trois composantes est appelée inversion. 


par rapport à ce plan et la composante correspondante est donc égale à 
ZÉTO. 


Afin de pouvoir déterminer les différentes composantes de mouvement, il 
est utile de se représenter une rotation dans un certain sens autour d’un 
axe oblique (rotation positive et/ou rotation négative). En maintenant 
toujours le même sens de rotation, en tenant l’axe par l’une de ses extré- 
mités et en le rabattant parallèlement à un axe de coordonnée, on peut dé- 
terminer la composante de mouvement correspondante. Il faut veiller à ce 
que l’axe soit rabattu dans le sens de l’angle le plus petit vers l’axe de coor- 
donnée. En aucun cas « l’angle de rabattement » entre l’axe de mouve- 
ment et chaque axe de coordonnée ne doit être supérieur à 90°. En termes 
mathématiques, il s’agit d’un cosinus directeur. 


céphalique 







ES 


Adduction @, 


antérieur 


Supination (, 


Flexion plantaire @, 


latéral 


Fig. I.23 

Illustration d'un mouvement couplé du pied droit constitué de trois composantes (supina- 
tion, adduction, flexion plantaire). La somme de ces composantes détermine l'inversion. Cel- 
le-ci s'effectue autour d'un axe antéropostérieur, céphalocaudal et médiolatéral. 
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antérieur 


latéral 


Fig. I.24 

Schéma illustrant la méthode pour déterminer les composantes de mouvement. En mainte- 
nant le sens de la rotation, l'axe est rabattu successivement vers les différents axes de coor- 
données (flèches larges en couleur). « L'angle de rabattement » entre l'axe de mouvement 
et chaque axe de coordonnée ne peut pas dépasser 90°. Le sens de la rotation de chaque 
composante peut ainsi être clairement identifié. 


3.5.2 Analyse quantitative 


Dans l’analyse qualitative précédente, nous avons déterminé le sens de 
rotation de chaque composante. Mais il est également important pour le 
clinicien de connaître les composantes de mouvement principales 
et secondaires. Seule une analyse quantitative permet de les déte- 
rminer. Pour décrire ces composantes et leur valeur relative, nous avons 
besoin des angles de déclinaison et d’inclinaison. 


Cas idéal 


À titre d'exemple, nous évoquerons dans un premier temps le cas idéal où 
la rotation a lieu dans un seul plan. Il n’existe donc qu’une seule compo- 
sante, les deux autres étant égales à zéro. Il s’agit d’une flexion/extension 
pure, d’une rotation pure ou d’une adduction/abduction pure au sens 
anatomique du terme. Dans un tel cas, l’axe décrit toujours un angle droit 
par rapport au plan du mouvement. Si l'angle d’inclinaison est défini par 
rapport au plan transversal et l’angle de déclinaison par rapport au plan 
frontal, l’analyse fournit ce qui est indiqué au tableau 1.4. 
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Composante Angle d’inclinaison [°] Angle de déclinaison [°] 
FLEXION/EXTENSION 0 0 
ROTATION 90 —# 
ADDUCTION/ABDUCTION 0 90 
Tableau I.4 


Indication des angles d’inclinaison et de déclinaison pour les axes résultant de mouvements 
dans un seul plan de l'espace. 


* L'angle de déclinaison ne peut être défini, l'angle d'inclinaison étant de 90°. 


Répartition des composantes 


Si la valeur de l’angle de déclinaison est de 0°, alors la composante de ro- 
tation anatomique augmente proportionnellement à la valeur de l’angle 
d’inclinaison. Au même moment, la composante de flexion/extension di- 
minue. Lorsque l’angle d’inclinaison atteint 90°, il ne reste qu’une rota- 
tion pure. Lorsque l’angle d’inclinaison est de 45°, les deux composantes 
ont un rapport de 1:1. Selon l’inclinaison de l’axe, une composante de 
mouvement peut donc augmenter ou diminuer au détriment de l’autre. 


Si la valeur de l’angle d’inclinaison est de 0° et que l’angle de déclinaison 
augmente (dans notre exemple défini par rapport au plan frontal), la com- 
posante d’adduction/abduction augmente au détriment de la composante 
de flexion/extension. Lorsque l’angle de déclinaison atteint 90°, il ne res- 
te qu’une adduction/abduction pure. Comme indiqué précédemment, 
lorsque l’angle de déclinaison est de 45°, la valeur de la composante d’ad- 
duction/abduction est égale à celle de la composante de flexion/exten- 
sion. 


La relation entre les angles d'orientation de l’axe et la répartition des com- 
posantes qui en découle peut être représentée comme indiqué au tableau 
15. 








Composante Angle d’inclinaison [°] Angle de déclinaison [°] 
FLEXION/EXTENSION Petit Petit 
ROTATION Grand — 
ADDUCTION/ABDUCTION Petit Grand 
Tableau I.5 


Tableau résumant la relation entre l'orientation quantitative d’un axe et les composantes 
principales dans un mouvement couplé, l'angle d'inclinaison étant défini par rapport au plan 
transversal et l'angle de déclinaison par rapport au plan frontal. 
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Exemple concret : 


La relation mathématique entre les angles d'orientation de l’axe et les 
composantes de mouvement peut être déterminée par les équations 
suivantes : 


(a)  p,= cos ©. cos B (11) 
(D)  p,=® sin 
(c)  p,=pcosa.sinf 


Indiquons toutefois que les calculs entre les rotations ont été formalisés 
et traités comme des vecteurs. Ce problème sera abordé dans le cadre du 
problème de la non-commutativité des séquences de rotation p. 40. 


l'articulation fémorotibiale 


Au début de la flexion, l’axe de l'articulation fémorotibiale est orienté de 
médial à latéral, de céphalique à caudal et d’antérieur à postérieur. Cette 
orientation engendre une association de flexion, rotation interne et ad- 
duction ou, dans l’autre sens, d'extension, rotation externe et abduction. 
Comme à l’accoutumée, l’angle d’inclinaison est défini par rapport au 
plan transversal et l’angle de déclinaison par rapport au plan frontal. 
L’angle d’inclinaison est d'environ 40° et l’angle de déclinaison d'environ 
10°. L’angle d’inclinaison étant presque de 45°, la composante de rotation 
est presque aussi élevée que la composante de flexion/extension. En gé- 
néral, cette rotation est appelée rotation automatique du genou. Lorsque 
la flexion progresse, la valeur des angles change et la répartition des com- 
posantes s’en trouve par conséquent modifiée. Dans la suite du mouve- 
ment, la valeur des angles tend vers zéro : la flexion devient presque pure. 


3 Descriptions d’un mouvement 
tridimensionnel 


L'objectif est ici d'attirer l'attention du lecteur sur la problématique de la 
description des mouvements dans un espace tridimensionnel. Il s’agit 
d’un problème fondamental qui, à ce jour, n’a pas encore trouvé de répon- 
se satisfaisante et pour lequel nous ne prétendons pas proposer une solu- 
tion définitive. 


La description d’un mouvement entre deux positions dépend de la métho- 
de utilisée. À première vue, il semble suffisant de déterminer la valeur des 
trois angles cliniques (sagittal, frontal et transversal), afin de passer de la 
position de départ à la position d’arrivée. Dans ce qui suit, nous allons dé- 
montrer qu’en fonction de la méthode choisie, la valeur déterminée de ces 
angles peut varier, ce qui peut paraître paradoxal. 


La translation n’est pas prise en compte dans ce point. 
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4.1 Méthode de description clinique habituelle 


Voir aussi Fig. I.25, 
p. 37 


En anatomie, les mouvements d’une articulation sont décrits dans les 
trois plans principaux, les plans sagittal, frontal et transversal. Puis- 
qu’il y a trois plans, on définit trois mouvements. Chaque mouvement a 
lieu autour d’un axe perpendiculaire au plan correspondant. Les trois 
axes sont perpendiculaires. Le problème mathématique du sens de la ro- 
tation est évité grâce à une terminologie judicieuse qui accorde un nom 
propre à chaque sens de mouvement dans un plan. Concernant le mouve- 
ment de rotation dans le plan sagittal, on utilise ainsi les termes de 
flexion/extension, mouvements qui, en mathématiques, sont appelés ro- 
tation positive et négative. Pour les membres, le problème de la latéralité 
est évité par l’utilisation de termes comme abduction/adduction ou rota- 
tion externe/interne. Hormis les difficultés formelles, cette approche of- 
fre de nombreux avantages pragmatiques. 


4.2 Détermination mathématique des plans principaux 


Au point précédent (4.1), nous avons utilisé les plans principaux comme 
référence. La définition de ces plans ne peut s’effectuer de façon précise, 
mais reste suffisante pour l’application clinique. En revanche, pour une 
analyse tridimensionnelle devant atteindre une précision de l’ordre de 
grandeur de quelques degrés, les plans principaux doivent être détermi- 
nés avec grande précision. 


+ Cette précision à quelques degrés près peut être atteinte en choisis- 
sant des points de référence, eux-mêmes définis très précisé- 
ment pour chaque position. Ainsi, le plan frontal de la colonne 
vertébrale pourrait être défini par une droite passant par les pro- 
cessus costiformes et une autre céphalocaudale. Nous sommes 
alors confrontés à un autre problème : celui de la localisation exac- 
te de la « pointe » des processus costiformes. De surcroît, gardons 
à l'esprit que l'orientation de ces processus change à chaque étage 
vertébral. 

+ La détermination cinématique constitue une autre possibilité pour 
définir le plan de référence par rapport au mouvement principal 
d’une articulation donnée. Ainsi, lors de la flexion de la colonne 
lombaire, le plan sagittal pourrait être défini comme suit. 
L'observation nous montre que la flexion s'accompagne d’une 
légère déviation d’un côté qui pourrait correspondre à une latéro- 
flexion. Lorsqu'on oriente le plan sagittal en direction de cette dé- 
viation, on obtient une flexion pure. Il n’est donc plus nécessaire de 
décrire la latéroflexion associée. On parle alors d’une optimisation 
a posteriori des plans de référence (Salvia et al., 2000). 

Une telle optimisation peut avoir une influence sur la valeur des 
amplitudes des mouvements couplés. Dans l'exemple de l’articula- 
tion du genou, si le plan sagittal est déterminé par des points de ré- 
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Rotation droite/gauche 
Rotation médiale/latérale 


Flexion/Extension 





Flexion latérale droite/gauche 
Abduction/Adduction 





Fig. 1.25 
Les principaux plans anatomiques. À chaque plan est lié un mouvement. Chaque sens de mouvement a son propre nom. 


férence anatomiques, on obtient, lors de la flexion, une rotation 
interne d’environ 15° et une adduction d’environ 12°. Après optimi- 
sation de l'orientation du plan sagittal, la valeur de l'amplitude des 
deux mouvements couplés peut être ramenée à respectivement 12° 
et 4°. Dans certains cas, le changement de l’amplitude de la compo- 
sante d’adduction peut même atteindre des valeurs de l’ordre de 
100 % ! Par conséquent, une définition précise de l'orientation des 
plans de référence est indispensable pour une détermination exac- 
te des mouvements couplés. Il s’agit du problème du « crosstalk »5 
cinématique. 


4.3 Le système de coordonnées lié à l'articulation 


En kinésithérapie et en réadaptation, une description correspondant au 
système de coordonnées lié à l'articulation est depuis longtemps utilisée, 
par exemple dans le cas de mouvements tels que l’abduction/adduction 
transversale du membre supérieur. 


Grood et Suntay (1983) ont formalisé cette approche qu’ils ont appelée 
joint coordinate system, et l'ont appliquée à l'articulation du genou. L’axe 
de flexion/extension (Z) est fixé au corps immobile (fémur). L’axe de ro- 





5 Le terme crosstalk provient de la technologie du traitement des signaux en électronique. Il 
désigne l'influence non désirée d’un signal sur un autre. 
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tation axiale (X) est fixé au corps mobile (tibia). Le troisième axe (Y) 
(angl. : floating axis), autour duquel se réalisent les mouvements d’ab- 
duction et d’adduction, est à chaque instant défini perpendiculairement 
par rapport au plan formé par les deux axes précédents (X, 2). Soulignons 
ici que, dans un tel système de référence, les axes de mouvements ne sont 
donc pas toujours perpendiculaires entre eux : il ne s’agit plus d’un systè- 
me cartésien. 


Cette méthode est tout à fait compréhensible d’un point de vue clinique. 
Appliquée à la colonne cervicale, la rotation droite/gauche de la tête est 
reconnaissable même dans une position de flexion complète de la tête. De 
même, lorsque, en position de flexion complète, on réalise un mouvement 
autour de l'axe flottant, le clinicien y reconnaîtra d'emblée un mouvement 
de latéroflexion droite ou gauche. 


La situation est moins claire dans le cas des mouvements de l'épaule. 
Même si le bras est en position oblique, la rotation interne et externe est 
toujours définie sans équivoque. Ce cas de figure est représenté dans la 
Fig. 1.26. La Fig. L.27 montre un mouvement autour de l'axe flottant. Il se 
déroule dans un plan oblique. Dans le système de coordonnées lié à l’arti- 





Neutre 


Fig. I.26 


Rotation d’un bras en position oblique. Le plan de mouvement est perpendiculaire à l'axe X. L'axe Z est fixé au corps 
immobile, le tronc. L'axe X représente l'axe de rotation. Il est lié au bras. L'axe Y (axe flottant) est perpendiculaire au 
plan formé par les axes X et Z. Le système de coordonnées lié à l'articulation défini par les trois axes n'est pas cartésien 
étant donné que les axes X et Z ne sont plus perpendiculaires entre eux. 
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culation, ce mouvement est nommé abduction/adduction. On peut toute- 
fois se demander dans quelle mesure cette dénomination est encore 
valable : il faudrait en effet introduire une infinité de dénominations, ce 
qui n’est évidemment pas envisageable. 
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Fig. 1.27 

Mouvement autour de l'axe flottant (Y) avec le bras dans une position oblique. Le plan de mouvement est perpendicu- 
laire à cet axe. L'axe Z est attribué au corps immobile, l'axe X au bras. Dans le système de coordonnées lié à l’articula- 
tion, ce mouvement est décrit comme abduction/adduction. Lorsque le plan de mouvement est oblique par rapport au 
plan transversal, la dénomination du mouvement conduit à quelques difficultés. 
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Le système de coordonnées lié à l’articulation pose deux problèmes ma- 
jeurs. 





(1) Les séquences de rotation ne sont pas commutatives. 
Lorsqu'on détermine les trois angles de mouvement, l’ordre des 
séquences est important. Si cet ordre est FLEX/ABD/RE, les 
valeurs des angles anatomiques seront différentes de la séquence 
ABD/RE/FLEX. Cette différence s'explique par la non-commuta- 
tivité des séquences de rotation. Nous avons déjà évoqué ce pro- 
blème lors de la description formelle des mouvements couplés. 
Avec trois degrés de liberté de rotation, nous obtenons six séquen- 
ces possibles et, par conséquent, six possibilités différentes pour 
décrire les angles anatomiques d’un mouvement tridimensionnel 
(voir Fig. 1.28). 
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(2) Le deuxième problème est lié au fait que le système de coordon- 
nées lié à l'articulation n’est plus un système cartésien. Il est possi- 
ble que les axes se superposent, c’est ce qu'on appelle le 
verrouillage de Cardan (angl. : Gimbal-lock ; all. : kardanische 
Verriegelung). Le lecteur peut le vérifier lui-même : lorsque le 
bras se trouve en position neutre, l’axe de rotation axial est un axe 
céphalocaudal, l’axe de flexion/extension un axe médiolatéral. En 
position d’abduction du bras à 90°, l’axe de rotation axial se super- 
pose à l’axe de flexion/extension. D’un point de vue formel, on ne 
peut plus distinguer le mouvement autour des deux axes. D’un 
point de vue mathématique, le résultat n’est pas définissable : il 
correspond à une division par zéro et donc à une indétermination 
mathématique. Mais lorsqu'on tourne le bras autour de cet axe, le 
bon sens nous fait reconnaître qu’il s’agit bien d’une rotation 
interne/externe et non pas d’une flexion/extension. Nous consta- 
tons qu'il existe une certaine divergence entre ce que nous pou- 
vons observer en clinique (rotation interne/externe) et la théorie, 
qui tente de décrire ce problème d’un point de vue formel. 


4.4 Les angles de Cardan 


Le philosophe, médecin et mathématicien italien GERONIMO CARDANO 
(1501-1576), contemporain de LEONARDO DA VINCI, est avant tout connu 
pour l'invention de la suspension cardanique d’une boussole (compas gy- 
roscopique). Il a découvert qu’un mouvement tridimensionnel peut être 
décomposé en trois rotations fondamentales : les angles de Cardan. Ces 
rotations s'effectuent autour de trois axes perpendiculaires, décrits plus 
tard sous l’appellation de système cartésien (coordonnées cartésiennes). 
Comme il s’agit de trois rotations et que, dès lors, l’ordre des séquences 
intervient, on obtient six possibilités de calcul différentes. Le problème de 
la non-commutativité n’est pas résolu dans ce système. 
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1% séquence 2° séquence 








Fig. 1.28 

à séquences de rotation effectuées dans un ordre différent donnent respectivement deux positions finales différen- 
tes. Cela démontre clairement que les séquences de rotation dans un espace tridimensionnel ne sont pas commutatives. 
Avec trois degrés de liberté en rotation, nous obtenons six possibilités de description. 

antérieur 

droite 

gauche 

inférieur 

postérieur 

supérieur 


Un D ERP 
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Les trois angles de Cardan sont également appelés angles de Bryant. La 
différence entre les deux méthodes réside dans la position du référentiel. 
Alors que, dans le cas de la méthode de Cardan, le référentiel se situe dans 
le corps immobile, dans la méthode de Bryant, il est placé dans le corps 
mobile. Malgré cette différence, les deux méthodes obtiennent le même 
résultat. 
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En identifiant les rotations autour des axes respectifs par la lettre dé- 
signant l’axe concerné, nous obtenons six séquences : 


1) XYZ 
2) XZY 
3) YXZ 
4) YZX 
5) ZXY 
6) ZYX 


4.5 Les angles d'Euler 


Deux siècles après Cardano, le mathématicien suisse LEONHARD EULER 
(1707-1783) décrit également le mouvement tridimensionnel d’une posi- 
tion initiale à une position finale. La différence par rapport à Cardano ré- 
side dans le fait qu’Euler fait tourner la troisième (dernière) rotation de 
chaque séquence à nouveau autour du premier axe. Cet axe ayant changé 
de position en raison de la deuxième rotation, il est appelé X', Y' et Z'. Il 
en résulte également six séquences différentes qui peuvent être notées 
comme suit : 


1) XYX' 
2) XZX' 
3) YXY' 
4) YZY' 
5) ZXZ' 
6) ZYZ' 


Les trois angles d’Euler sont classiquement nommés précession (angl. : 
precession), nutation et rotation propre. Dans la terminologique ma- 
rine, on dirait : virer (angl. : to yaw), rouler (angl. : to roll) et tanguer 
(angl. : to pitch). 
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Position initiale 





Y 
séquence X Z Y séquence X Y Z 
Y Y 
2 
x 
Z Z 
X X 
Y 
Y 
Z 
Z 
Position finale 
v' Y + 
Z 
4 
Fig. 1.29 


Représentation de deux des six séquences de mouvements possibles d'après Cardano, qui mènent d'une même position 
initiale (en haut) vers une même position finale (en bas). Les trois angles de rotation entre les deux séquences ne sont 
pas identiques. L'axe autour duquel s'effectue le mouvement est indiqué en rouge. 
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4.6 


4.7 


© 


Oo 


* Le bras de levier dé- 
crit la distance la plus 
courte entre la ligne 
d'action d'un muscle et 
l'axe de mouvement. Le 
sens du bras de levier 
par rapport au centre de 
rotation ou à l'axe dési- 
gne le sens du mouve- 
ment. La longueur du 
bras de levier constitue 
un des éléments qui dé- 
terminera la force dont 
le muscle aura besoin 
pour provoquer une ro- 
tation (voir également 
les explications au point 
« Le couple, ou moment 
de force » p. 82). 


Méthode du twist-tilt 


Crawford et al. (1999) décrivent un mouvement tridimensionnel à l’aide 
de deux rotations autour de deux axes (voir Fig. I.30). Les auteurs parlent 
d’inclinaison (angl. : tilt) autour d’un axe éventuellement orienté de fa- 
çon oblique, suivi d’un mouvement de rotation autour de l’axe longitu- 
dinal du corps mobile (angl. : twist). En appliquant cette méthode, il faut 
donc décrire deux amplitudes de mouvement (@wist un). Un angle sup- 
plémentaire (B) est néanmoins nécessaire pour déterminer l'orientation 
de l’axe d’inclinaison. 


Axe hélicoïdal 


Nous avons déjà fait référence au concept de l’axe hélicoïdal au point 3.4 
p. 26. Même si, de prime abord, ce concept semble difficile à comprendre, 
il constitue néanmoins un outil très valable pour décrire un mouvement 
en trois dimensions. L’axe hélicoïdal permet de reconnaître et de prendre 
en compte les mouvements couplés qui accompagnent le mouvement 
principal. Plus l'analyse est rigoureuse, plus il devient évident qu'aucune 
articulation ne tourne autour d’un axe pur et immobile, pourtant classi- 
quement décrit dans certains ouvrages anatomiques. 


Cette forme de description qui se réfère à un axe oblique constitue un 
avantage supplémentaire en ce qu’elle permet de mieux saisir l’importan- 
ce de la localisation et des zones d'insertion des ligaments. Outre que ce 
concept permet de comprendre certains mécanismes lésionnels, il facilite 
la compréhension de la fonction d’un muscle. Connaissant l'orientation et 
la localisation de l’axe de mouvement par rapport au trajet du muscle, on 
peut en déduire son bras de levier* et, par conséquent, l'analyse de sa 
fonction tridimensionnelle. Une telle approche serait beaucoup plus labo- 
rieuse, voire impossible, si l’on ne décrivait que les trois composantes de 
mouvement d’une articulation en omettant le concept de l’axe oblique. 


Prenons à titre d'exemple le mouvement principal du talus dans la flexion 
plantaire de l'articulation tibiotalienne. Même en tenant compte des 
mouvements couplés de supination et d’adduction, on ne peut appréhen- 
der aisément la fonction des ligaments et des muscles. C’est la prise en 
compte du concept de l’axe oblique qui permet d’appréhender le bras de 
levier et donc la fonction de ces structures anatomiques. Sachant que l'axe 
de cette articulation passe à peu près par la pointe des deux malléoles, on 
saisit immédiatement qu’un muscle qui se situe par exemple postérieure- 
ment à l’axe sera fléchisseur plantaire. L’obliquité de l’axe par rapport aux 
plans anatomiques indique qu’il existe des composantes de mouvements 
accessoires (supination et adduction). Ces mouvements couplés sont 
identifiés et constituent une partie intégrante d’une analyse cinématique 
globale qui se fonde sur le concept d’un axe hélicoïdal. 


Il nous semble que de telles considérations dépassent le cadre habituel de 
l'anatomie descriptive de l’appareil locomoteur. Cette approche appro- 
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Fig. I.30 
Schéma de la méthode twist-tilt d'après Crawford et al. (1999). 


Phase 1 : indication de l'angle (B) de l'axe d'inclinaison (tilt) du corps supérieur par rapport à un référentiel. 

Phase 2 : inclinaison du corps autour de cet axe d’une amplitude @tit. 

Phase 3 : rotation du corps autour de son axe longitudinal (twist). 

Phase 4 : position finale après rotation d'une amplitude Ptwist: 

Trois angles (f, @tit, Ptwist) Sont donc bien nécessaires pour décrire le mouvement à partir d'une position initiale (1) 
vers une position finale (4). 
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fondie ne se limite plus à l’apprentissage par cœur des zones d'insertion 
mais permet, au contraire, d'appréhender une structure donnée dans sa 
dimension fonctionnelle. La cinématique, qui découle de l’interrelation 
entre la forme et la fonction, constitue les fondements de cette approche. 
La question n’est donc plus : « Où se situe le point d'insertion de ce 
ligament ? », mais plutôt: « Pourquoi ce ligament s’insère-t-il à cet 
endroit ? » Nous plaidons pour l’utilisation systématique d’une telle ap- 
proche. 


4.8 Autres méthodes 


Mouvements oculaires 


Quaternions 


Une méthode très particulière est utilisée pour décrire les mouvements 
tridimensionnels des globes oculaires. Elle tente d'apporter une réponse 
à la question de savoir comment le système nerveux central arrive, avec 
une activité musculaire minimale, à placer les yeux dans les différentes 
positions (Berthoz, 1997). Une introduction détaillée de cette méthode se 
trouve chez Zatsiorsky (1998). 


Par quaternions, aussi appelés paramètres d’Euler (à ne pas confondre 
avec les angles d’Euler), on entend des objets mathématiques non tradi- 
tionnels qui se fondent sur les nombres complexes. Le grand avantage de 
cette méthode réside dans le fait qu’elle permet d'éliminer non seulement 
le problème de l’indétermination mathématique, mais aussi celui de la 
non-commutativité. Sous certaines conditions, cette méthode est peu 
sensible aux erreurs de mesure. Cette approche est probablement incom- 
préhensible en clinique courante. La méthode des quaternions a com- 
mencé à être utilisée principalement pour la navigation spatiale et dans la 
programmation des animations par ordinateur. En biomécanique, elle 
sert d'étape intermédiaire lors des calculs des paramètres cinématiques. 
Les résultats finaux s'expriment néanmoins toujours par des angles plus 
conventionnels tels que les angles anatomiques. Pour une étude appro- 
fondie des quaternions, voir Nikravesh (1988) ou Kuipers (2002). 


4,9 Commentaire final 


Nous avons présenté huit méthodes de description d’un mouvement tri- 
dimensionnel. Les résultats de chacune d’elles peuvent se recouper en 
partie (voir par exemple Crawford et al., 1999). La préférence pour l’une 
ou l’autre dépendra de critères méthodologiques ou pratiques. Une mé- 
thode sera plus adaptée par exemple à l’analyse du mouvement d’une ar- 
ticulation, alors qu’une autre conviendra mieux pour l'étude du 
mouvement du corps entier dans l’espace (gymnastique, plongeon, etc.). 
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5 Référentiels 






Dans la pratique manuelle, le mouvement d’un segment anatomique est 


ie] 
le plus souvent décrit par rapport à un autre segment. On établit ainsi un 2 
système de référence, ou simplement référentiel. Nous en distinguons 8 
deux sortes. 8 
5.1 Référentiel externe et référentiel interne 


Le référentiel externe désigne un système situé à l'extérieur du corps. 
Il est aussi appelé système de référence absolu ou global. Des termes tels 
que système lié au laboratoire (désignant les murs du laboratoire) ou sys- 
tème de coordonnées universelles sont parfois également utilisés. 


Le référentiel interne se réfère à une articulation. Il décrit le mouve- 
ment entre les deux segments osseux de l'articulation. On parle également 
de référentiel relatif ou local. 


Nous privilégions les termes de référentiel externe et interne. 


5.2 Distinction entre le mouvement d'un segment 
articulaire et le mouvement d'une articulation 


La description d’un mouvement implique de faire une distinction entre le 
mouvement de chaque segment (os) et le mouvement de l'articulation. Il 
s’agit de deux aspects différents pourtant souvent confondus. En anato- 
mie, le mouvement du segment est souvent identifié au mouvement de 
l'articulation. À ce stade, il faut en outre distinguer le squelette appendi- 
culaire (les membres) du squelette axial. 


+ Squelette appendiculaire 
En désignant le mouvement par l’angle o, on obtient : 


articulation = Ydistal (12) 
Il s’agit d’une relation d'équivalence et non pas d’une relation 
d'identité. Ne pas tenir compte de cette distinction peut mener à 
des interprétations erronées. L’équation [12 doit donc être 
complétée comme suit : 


œ (1.13) 


Orticulation = Tdistal — Tproximal 


+. Squelette axial 
Le mouvement de l'articulation est ici défini comme suit : 


rticulation — supérieur — inférieur (14) 
Cette description est inversée par rapport à celle utilisée pour le 
squelette appendiculaire. Le coccyx constitue toutefois une excep- 
tion, car son mouvement est décrit par rapport au segment su- 


périeur, le sacrum. 
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Si les considérations ci-dessus paraissent quelque peu élémentaires, elles 
permettent néanmoins d'éviter certains malentendus et difficultés. C’est 
particulièrement vrai lorsque les deux segments d’une articulation sont 
en mouvement, notamment dans un espace tridimensionnel autour d’un 
axe oblique par rapport aux plans anatomiques. Soulignons que, dans ce 
cas, on suppose implicitement que l’un des deux segments articulaires est 
immobile (fixe). En réalité, ce serait plutôt une exception. Pourquoi un 
segment articulaire effectuerait-il toutes les composantes de mouvement 
lors de mouvements tridimensionnels ? Il est tout à fait imaginable qu’un 
segment réalise une composante, alors que l’autre segment effectue les 
autres composantes, le mouvement de l’autre segment s’effectuant tou- 
jours dans le sens opposé. Dans les équations 1.13 et L.14, ce fait est illustré 
par le signe négatif. 
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Signalons enfin que le côté droit des équations I.13 et L.14 concerne la des- 
cription d’un mouvement dans un référentiel externe, alors que le côté 
gauche se réfère à un référentiel interne. 


6 Courbure des surfaces articulaires 


En principe, la description des courbures des surfaces articulaires est un 
problème tridimensionnel. En dépit de ce fait, nous allons présenter une 
analyse simplifiée bidimensionnelle de la courbure d’une courbe. Le pro- 
blème de l’espace tridimensionnel ne sera que brièvement abordé. 


Courbure d'une courbe plane 


La courbure (k) d’une courbe est la valeur inverse du rayon de courbure 
instantané (local) ou du rayon (r) : 
_ d: (1.15) 
- 
L'origine du rayon (en tant que grandeur vectorielle) se situe au centre 
de courbure (angl. : center of curvature ; CC). Le centre de courbure 
peut être déterminé à l’aide de la méthode de Reuleaux (voir Fig. 1.31). Il 
faut donc au moins trois points reliés entre eux par deux segments de 
droites. En déterminant le point d’intersection des deux médiatrices, on 
obtient le centre de courbure pour un segment donné. 


Une troisième possibilité pour déterminer le centre de courbure consiste 
à faire passer un cercle à travers trois points situés sur la courbe. Le centre 
de ce cercle correspondra alors au centre de courbure de la courbe dans ce 
segment. 


En reliant les centres de courbures successifs, on obtient une courbe ap- 
pelée la développée (voir Fig. I.32, p. 50). 


Le cercle est un cas particulier de la courbe plane : la développée se résu- 
me à un seul point. La courbure est constante. Une section à travers une 
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ce, 
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Fig. 1.31 


A 


Présentation de deux possibilités graphiques pour déterminer le centre de courbure (CC) d'une courbe : avec la métho- 
de de Reuleaux (A) ; par les points d'intersection des médiatrices des segments reliant différents points situés sur la 
courbe (B). 


surface articulaire donnée peut être comparée à un cercle (par exemple : 
la tête fémorale ou la trochlée du talus). Un examen plus précis révélera 
néanmoins l'existence de différents centres de courbure, ceux-ci formant 
une développée. 


La présente description des courbures constitue une analyse discrète. Le 
centre de courbure s'applique toujours à un segment, mais jamais à un 
point de la courbe. Pour chaque point, la courbure instantanée d’une 
courbe peut être déterminée par le calcul différentiel. Pour ce faire, il faut 
connaître la fonction de la courbe (y = f{x)) : 


jy” (1.16) 


(1+(y T7 


k = 
Cette méthode a notamment été utilisée pour l’analyse de la courbure au 
niveau de l'articulation sous-talienne (Klein, 1987). D’autres articulations 
comme l'articulation tibiotalienne, l'articulation du coude et l'articulation 
atlanto-occipitale ont fait l’objet d'analyses partielles. 
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r — | |CC— 0 





Développée 






cercles qui épousent la courbe 


r ——0 





Fig. 1.32 

Représentation d'une courbe courbée (développante) avec sa développée. À gauche, les centres de courbure (CC) ont 
été déterminés par des cercles qui épousent la courbe dont les rayons de courbure (r ) ont été indiqués. Les centres de 
courbure décrivent une courbe : la développée. Dans la zone de transition entre les courbures positive et négative 
(point d’inflexion), la valeur du rayon de courbure tend vers l'infini, la courbure étant égale à zéro. 
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Surfaces courbes tridimensionnelles 


Comme indiqué précédemment, ce sujet ne sera que brièvement abordé. 
Les surfaces articulaires sont des surfaces tridimensionnelles ayant une 
certaine courbure. La figure 1.33 montre que ces surfaces possèdent deux 
plans principaux (angl. : principle planes) toujours perpendiculaires en- 
tre eux. Dans l’un, la courbure est minimale (k,,,) ; dans l’autre, elle est 
maximale (krax). Lorsque l’on veut connaître la courbure au point P, on 
obtient donc deux réponses, deux rayons différents (Trnin; max); En fonc- 
tion du plan analysé. 





Fig. 1.33 

Un ovoïde présente une courbure constante dans le plan (YZ) avec un rayon (r1). Dans le plan XY, la courbure change. 
Trois rayons différents sont indiqués ("2 r3, r4). Pour chaque surface courbe tridimensionnelle, il existe deux plans dans 
lesquels la courbure est pour l’un minimale, pour l’autre maximale. Ces deux plans sont toujours perpendiculaires. Le 
rayon de courbure du point P dans le plan YZ a la longueur r1. Le rayon de courbure du point P dans le plan XY a une 
longueur supérieure à r4. Chaque point sur une surface courbe tridimensionnelle possède donc deux courbures, une 
courbure minimale et une courbure maximale. 
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Afin de pouvoir décrire la courbure en un point donné à l’aide d’un seul 
chiffre, CARL FRIEDRICH GAUSS (1777-1855) a proposé la notion de cour- 
bure moyenne (M) : 


1 (17) 
M= + (Kmin*knax) 





La valeur descriptive de cette courbure moyenne étant relativement limi- 
tée, Gauss a déterminé la courbure par le produit de la courbure minimale 
et de la courbure maximale. Elle est connue sous le nom de courbure de | 
Gauss (K) : | 

1 (1.18) | 


max — ; 
min 








K'= Kmin * À ë 
Tmax 


Il existe trois possibilités pour K : 


+ K>0o surface ovoïde ou synclastique (angl. : synclastic) ou tori- 
que positive 

° K=0 surface plane ou cylindrique 

* K<o surface sellaire ou anticlastique (angl. : anticlastic) ou to- 
rique négative 


Une application intéressante d’une telle analyse tridimensionnelle a été 
réalisée par Ateshian et al. (1992) pour l'articulation carpométacarpienne 
du pouce. 


7 Descriptions arthrocinématiques 
des mouvements 


7.1 Roulement et glissement 


Les phénomènes de roulement et de glissement constituent un pro- 
blème d’arthrocinématique typique. Bien que mentionné dans la littéra- 
ture, ce phénomène n’a pas fait à l’heure actuelle l’objet d’une description 
claire et analytique. Pour cette raison, nous proposerons une définition 
pour le roulement, une définition pour le glissement et une définition du 
mouvement combiné de roulement-glissement. Dans ce contexte, nous 
proposons l'élaboration d’un indice de roulement-glissement, qui 
permet de surcroît la prise en compte de la translation. 


Les mouvements de roulement et de glissement se produisent dans de 
nombreuses articulations ; dans le cas de l’articulation fémorotibiale, ils 
revêtent toutefois une importance capitale. Ils permettent la compré- 
hension la plus transparente possible de la cinématique et de la fonction 
des structures anatomiques concernées. Le roulement-glissement décrit, 
en quelque sorte, le changement du rapport des surfaces articulaires pen- | 
dant le mouvement. Il est important de comprendre que le roulement et | 
le glissement sont des mouvements de rotation. En effet, alors qu’il existe 
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un large consensus sur le fait que le roulement correspond à une rotation, 
la situation est beaucoup moins claire dans le cas du glissement. Diffé- 
rents termes sont utilisés pour décrire ce mouvement : équivalents an- 
glais ou allemands de «glisser », « patiner », « déraper », etc. La 
prolifération de tels termes entretient ainsi une certaine confusion. Aussi, 
compte tenu de ce fait, tenterons-nous de fournir des explications aussi 
simples que possible. 


Dans le cas de la hanche par exemple, il est communément accepté que 
cette articulation réalise un mouvement de glissement. Il n’est toutefois 
pas contesté non plus que cette articulation réalise également un mouve- 
ment de rotation. Le glissement correspond donc bien à une rotation. Le 
terme glissement-translation, souvent utilisé dans le domaine des théra- 


pies manuelles, sera repris plus loin sous la simple appellation de trans- 
lation. 


7.1.1 Roulement 


La notion de roulement 


Pour simplifier, imaginons que le segment articulaire convexe soit un cer- 
cle bidimensionnel (roue) et le segment concave, une ligne droite. 


Si l’on marque les points de contact sur les deux surfaces articulaires 
au début et à la fin du mouvement, ces points sont séparés de la même dis- 
tance sur l’une et l’autre surface. La distance de roulement mesurée sur la 
circonférence de la roue (1,) est égale au déplacement effectué sur la ligne 
droite (L,) (voir Fig. 1.34). Cela donne : 


U=b (19) 







Sennmanse” 


Fig. 1.34 
Pendant le mouvement de roulement, la distance de roulement (/,) du segment articulaire 
convexe (roue) est égale à la distance de roulement (2) du segment concave (ligne droite). 





6 En réalité, il s’agit du centre de la surface de contact. 
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Si l’on marque plusieurs points de contact successifs, les distances 
relevées sur la ligne droite et sur la circonférence de la roue sont identi- 
ques. Par conséquent, le roulement est souvent défini par cette équidis- 
tance. Cette démarche ne nous renseigne nullement sur ce qui se passe 
pendant le temps qui sépare les positions marquées par les points de con- 
tact. Nous sommes confrontés à un problème comparable à celui rencon- 
tré par rapport au centre de rotation discret et instantané (voir point 3.2.2 
p. 14). Pour pouvoir proposer une autre analyse, nous devons d’abord ré- 
pondre à la question suivante : où se trouve le centre de rotation pendant 
le mouvement de roulement ? 


Localisation du centre de rotation dans un mouvement de roulement 


E 


Lorsqu'une roue effectue un mouvement de roulement pur, le centre de 
rotation se confond avec le point de contact, et ce par rapport à un réfé- 
rentiel externe. Le centre de rotation se confond avec le point de con- 
tact parce que ce dernier représente le point où, momentanément, il n’y 
a aucun mouvement. 


Observons le mouvement de roulement d’un pneu de voiture. Il se carac- 
térise par le fait qu’il n’y a aucun mouvement entre le pneu et la route. Si 
le centre de rotation ne se confondait pas avec le point de contact, il y 
aurait un mouvement entre le pneu et la route, résultant en une forte usu- 
re du pneu ; après quelques centaines de mètres seulement, le pneu serait 
complètement usé. 





l Cmoyen 


Fig. I.35 

Détermination à l’aide de la méthode de Reuleaux du centre de rotation (CR) d'une roue en 
train de rouler. Il s'agit d’un centre de rotation discret. Il se situe un peu au-dessus du point 
de contact (PC). Le centre de rotation instantané se confondrait exactement avec le point 
de contact (CR = PC*). Le point de contact moyen doit être considéré par rapport aux deux 
positions. Il ne s'agit pas d'un point de contact instantané. 

A, À',B,B' points de référence 

EC centre de courbure 

* Le signe « = » signifie « identique » : les deux points concordent. 


7 Descriptions arthrocinématiques des mouvements 55 





Can 


Lorsque l’on représente deux positions d’une roue en train de rouler, la 
méthode de Reuleaux permet de déterminer le centre de rotation (voir 
Fig. L.35). Le centre de rotation discret ainsi déterminé ne se trouve pas 
exactement sur la surface de roulement mais un peu au-dessus. Cette dif- 
férence s'explique par le fait que la méthode de Reuleaux constitue une 
analyse discrète et non pas instantanée. 


Concepts de 


| De la roue en bois, du pneumatique et du véhicule à chenilles à la marche 


Lorsque, en 1888, le vétérinaire et inventeur écossais JOHN BOYD DUNLOP (1840- 
1921) inventa le pneumatique”, il savait probablement que, comparativement à 
la roue en bois, son invention ne permettait pas seulement un meilleur confort, 
mais aussi une meilleure tenue de route grâce à une surface de contact élargie. 
Cette adhérence au sol est particulièrement importante pour les véhicules à che- 
nilles. Équipé d’un puissant moteur, un tel véhicule peut surmonter des obstacles 
importants. L'observateur qui se trouve à côté de l'engin en mouvement constate 
que les maillons posés par terre (surface de contact) ne bougent pas : le véhicule 
passe au-dessus d'eux. Une fois le véhicule passé sur les maillons en contact avec 
le sol, ces derniers commencent à se détacher du sol et à dépasser le véhicule 
pour se poser au sol juste avant le véhicule. Pour une certaine vitesse de dépla- 
cement (v) de l'engin, la vitesse des maillons qui dépassent le véhicule est égale 
à 2v(v= 0 pour les maillons au contact du sol). 


La marche de l'homme peut être représentée comme une forme particulière d'un 
véhicule à chenilles qui n'aurait que deux maillons : les pieds. Alors que la vitesse 
du pied en charge est égale à zéro, l'autre pied dépasse le corps avec une vitesse 
moyenne de 2v. Les pieds ne sont pas reliés par des chenilles mais bougent grâce 
à un système de segments des membres inférieurs, qui nécessite au moins trois 
articulations. 


L'articulation du milieu (genou) sert à l'adaptation fonctionnelle de la longueur des 
membres. L'articulation distale (tibiotalienne) permet au membre inférieur et au 
tronc de basculer au-dessus du maillon (pied). L'articulation proximale (hanche) 
remplit une double fonction : d'une part elle maintient le tronc dans une position 
verticale lorsqu'il bascule au-dessus du pied, d'autre part elle permet de faire 
avancer le membre inférieur lors de la phase d'oscillation par un mouvement quasi 
pendulaire. Pendant cette phase, la flexion du genou permet le raccourcissement 
de la longueur fonctionnelle du membre. 


Il s’agit en l'occurrence d’un système très efficace, permettant à l'homme de sur- 
monter des obstacles plus ou moins difficiles, comme passer au-dessus d’un tronc 
d'arbre, gravir des escaliers ou monter sur une échelle. 


7 En 1891, le Français ÉDOUARD MICHELIN (1859-1940) inventa le pneumatique démontable 
pour la bicyclette. Le brevet pour le pneumatique de voiture fut déposé en 1895. 
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De l'observateur externe à l'observateur interne 


Ce problèmeillustre une 
des nombreuses facet- 
tes de la controverse 
philosophique entre les 
tenants d'une approche 
empirique et les rationa- 
listes. Dans sa Critique 
de la Raison pure 
(1781), EMMANUEL KANT 
(1724-1804) s'efforça 
de réconcilier ces deux 
points de vue. Il dé- 
montra, entre autres, 
que les objets de l'expé- 
rience ne sont pas sim- 
plement donnés, mais 
qu'ils ne peuvent être 
appréhendés par nous 
qu'après avoir été filtrés 
par les catégories de la 
raison. C'est ce pouvoir 
de synthèse de notre 
esprit qui nous permet 
de décrire une même si- 
tuation de différentes 
manières. 


7.1.2 


1e 


7.1.3 


Jusqu'à présent, nous avons décrit le mouvement d'une roue où d'un véhicule à 
chenilles à partir d'un point d'observation externe : l'observateur se trouve au 
bord de la route et regarde le véhicule en train de se déplacer. On parle d’un ré- 
férentiel externe. 


Lorsque l'observateur se trouve à l'intérieur du véhicule, le référentiel change : on 
se trouve dans un référentiel interne. Nous invitons notre lecteur à s'imaginer qu'il 
se trouve dans une voiture, qu'il baisse la vitre et observe la roue en mouvement. 
Vu de cette position, où se trouve le centre de rotation ? Il se trouve sur l'axe de 
la roue. Il s'agit du point qui, pour lui, ne bouge pas. 


Lorsque l'observateur est assis sur un véhicule à chenilles qui roule à une vitesse 
+v, les maillons placés à même le sol ont une vitesse -v, alors que les maillons 
qui dépassent le véhicule ont une vitesse +v. De même, pour un promeneur, le 
membre en appui possède une vitesse -v, le pied du membre oscillant à une vi- 


tesse moyenne +v. | 


Glissement 


Le glissement peut être représenté par la rotation d’une roue qui tourne 
sur place. Cette situation correspond à une roue de voiture qui patine sur 
du verglas. Lorsque l'articulation de la hanche effectue une flexion, les 
surfaces cartilagineuses glissent l’une sur l’autre. La méthode de Reu- 
leaux permet de déterminer le centre de rotation. Il se situe au centre de 
la roue, qui correspond au centre de courbure (voir Fig. I.36). 


Roulement-glissement 


Détermination d'un indice de roulement-glissement en se fondant sur la 
courbure des surfaces articulaires et le centre de rotation 


Pendant le roulement, le centre de rotation se trouve au point de contact. 
Pendant le glissement, il se situe au centre de courbure. Par conséquent, 
lors d’un mouvement combiné de roulement-glissement, le centre de ro- 
tation se situe entre le point de contact et le centre de courbure. Ce cas de 
figure est illustré dans la Fig. 1.37. 


Si le centre de rotation se situe à mi-chemin entre le centre de courbure et 
le point de contact, il en résulte un mouvement composé, à part égale, de 
roulement et de glissement. Si le centre de rotation se rapproche du point 
de contact, c’est le roulement qui est prépondérant. S’il est plus proche du 
centre de courbure, c’est le glissement qui est prépondérant. Ce cas de fi- 
gure est exprimé par l'équation I.20 qui représente l’indice de roule- 
ment-glissement (12). 
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Fig. I.36 
Détermination du centre de rotation (CR) d'une roue qui glisse avec la méthode de Reu- 
leaux. Le centre de rotation se confond avec le centre de courbure (CC) (CR = CC). 


PC A 


Fig. 1.37 
Dans un mouvement combiné de roulement-glissement, le centre de rotation (CR) se situe 
entre le point de contact (PC) et le centre de courbure (CC). 








(CR Pc| ER 
RG "CCPC 
Si la distance CC-PC représente le rayon, on peut écrire : 
(1.21) 


_ [CR PC| 
RG + 
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La définition du Jr, peut être illustrée par le graphique de la Fig. L.38. 





KE =) 

à 

8 _ [CRPC| 

8 2 CCC 
DEN A 


PC À 


Fig. I.38 

En déterminant le rapport entre la distance CR-PC et la distance CC-PC, on obtient l'indice 
de roulement-glissement (IRG). La distance CC-PC représente le rayon r. Si IRG = 0, il s'agit 
d’un roulement pur, si IRG = 1, il s'agit d'un glissement pur. 


Dans un mouvement de rotation, la relation suivante s’applique : 


0<IrG <1 (1:22) 


Analyse de l'indice de roulement-glissement 
en se fondant sur les points de contact 


Une méthode pour déterminer le comportement de roulement-glisse- 
ment consiste à comparer les distances entre les différents points de con- 
tact (Müller, 1982 ; O'Connor et Zavatsky, 1990 ; Zatsiorsky, 1998). Si les 
distances entre les points de contact sur les deux segments articulaires 
sont de longueur identique, il s’agit d’un mouvement de roulement pur. Si 
la distance entre des points de contact sur une surface articulaire est égale 
à zéro, il s’agit d’un mouvement de glissement pur. Si les distances va- 
rient, nous parlons d’un mouvement de roulement-glissement (voir 
Fig. L.39). 


Si L, détermine la distance de roulement de la surface articulaire convexe 
et L, la distance de déplacement sur la surface concave, il en résulte, con- 
formément à l'indice de roulement-glissement proposé ci-dessus, l’équa- 
tion suivante : 


8 (1.23) 
RG — Fe 





Cette méthode décrite dans la littérature analyse, de façon purement ci- 
nématique, le rapport entre le roulement et le glissement par le rapport 
entre la distance de roulement et la distance de déplacement. Nous en 
proposons ci-dessus une autre méthode qui détermine l'indice de roule- 
ment-glissement en se fondant sur le centre de rotation et le rayon de 
courbure. Cette méthode dépasse la cinématique pure : elle tient compte 
également de la morphologie des surfaces articulaires et présente certains 
avantages. Il devient ainsi possible de prévoir par exemple le comporte- 
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en 


ment tridimensionnel de l'articulation du genou, ou inversement, de cal- 


culer la courbure instantanée du condyle lors de la conception d'une 
prothèse. 


Cette méthode permet en outre de décrire le cas particulier de la transla- 
tion. Dans ce contexte, nous proposons d'élargir le concept de l'indice de 
roulement-glissement pour définir un indice de mouvement (mov) 
Cet indice permet de déterminer le rapport, d’une part entre le roulement 
et le glissement pendant la rotation, et d'autre part entre la rotation et la 
translation. Au point 7.4 p. 62, nous présenterons une généralisation de 
ce concept formel. Pour cette raison, nous utiliserons dès à présent uni- 
quement la notion d'indice de mouvement (moy) et non plus celle d’indice 
de roulement-glissement. 
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Fig. 1.39 

L'indice de roulement-glissement peut être déterminé par le rapport entre la distance de 
roulement (/,) et la distance de déplacement (h). Cependant, il ne s'agit pas d'un simple 
rapport //l) mais de leur différence par rapport à Hi. 
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Le cas particulier de la translation 


D'un point de vue cinématique, la translation peut être considérée comme 
un Cas particulier de la rotation. Il s’agit d’une rotation dont le centre de 
rotation se situe à l'infini. Elle correspond au mouvement qu’effectue une 
roue qui bloque pendant le freinage et dérape sur la route. Comme nous 
l’avons déjà indiqué au point « La translation, un cas particulier de la 
rotation » p. 13, il est possible de parler de translation si le centre de rota- 
tion se trouve assez éloigné de l’articulation. Appliqué à l'indice de mou- 
vement, cela signifie que l’indice doit être supérieur à 1 (voir Fig. I.40).On 
ne se réfère plus à la distance d’éloignement entre le centre de rotation et 
les surfaces articulaires, mais à la valeur de l'indice dont l’unité de réfé- 
rence est le rayon de courbure des surfaces articulaires. Cette méthode 
nous permet donc d’exprimer le rapport entre la rotation et la translation 
plus spécifiquement pour chaque articulation. 


CR 
0 à | 

PC PC 

CR 


Fig. 1.40 

Si le centre de rotation se situe au-dessus du centre de courbure (CC) ou en dessous du 
point de contact (PC), l'indice de mouvement (Imov) est supérieur à 1. À partir d'une certaine 
valeur limite, on parlera, en clinique, de translation. 
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| Notons que, dans le cas où la courbure ne peut pas être déterminée, par 
exemple dans le cas du disque intervertébral, cette méthode n’est plus 
| adéquate. Il faut à nouveau se référer à la distance du centre de rotation 
par rapport à l'articulation. 

| 
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7.3 Les contraintes subies par les surfaces cartilagineuses 
| pendant le glissement et la translation 


Le glissement et la translation ne se distinguent pas seulement d’un point 
de vue cinématique, mais également par les effets qu'ils produisent au ni- 
veau des surfaces articulaires. Le glissement implique que le point de con- 
tact ne se déplace pas sur la surface concave : la contrainte est localisée en 
un seul point et l’abrasion s’effectue sur ce même point. C’est l'inverse 
dans le cas de la translation. Le frottement se concentre sur un point situé 
sur la surface articulaire convexe. 


Glissement (Ivy = 1) 


© 


Translation (y = ©) 





NZ 
AW 





Fig. 1.41 

Pendant le glissement, l'indice de mouvement est égal à 1 : l'abrasion se concentre en un 
seul point sur la surface articulaire concave (plane). Pendant la translation (IMov = co), 
l'abrasion se concentre sur un point situé sur la surface articulaire convexe. 
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7.4 Synthèse : l'indice de mouvement 





En résumé, nous constatons que : 


* le roulement est une rotation dont le centre de rotation est con- 
fondu avec le point de contact : Imoy = 0 ; 
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*__le glissement est une rotation dont le centre se trouve sur le cen- 
tre de courbure : Imov = 1 ; 

* le roulement-glissement est une combinaison de composantes 
de roulement et de glissement : © < Imoy < 1. Dans ce cas, l'indice 
indique le rapport entre le roulement et le glissement ; 


* la translation est un mouvement dont le centre de rotation se 
trouve théoriquement à l'infini : Iwy > 1. L'indice indique le rap- 
port entre la rotation et la translation. 


Q D 


/\ 
CR=PC PC 

Roulement Glissement 
Lou = 0 Lov — Il 


D 


PC À PC 
Roulement-glissement Translation 
0 < LMov < Il Luov = 00 


Fig. I.42 


Résumé schématique du comportement du centre de rotation (CR) par rapport au point de contact (PC) pendant le 
roulement, le glissement et la translation, avec indication des indices de mouvement (Imoy) Correspondants. 
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I 
Les Fig. I.42 et [.43 montrent de manière respectivement graphique et 
formelle les comportements de l'indice de mouvement en fonction des 
différents processus cinématiques. En admettant un indice de mouve- 
ment de 0,7 (Imov = 0,7), le mouvement de rotation se compose pour 70 % 2 
de glissement et pour 30 % de roulement. Si I, est supérieur à 1, la com- 8 
posante de translation augmente. La valeur limite à partir de laquelle on G 


parle de translation pure est arbitraire. Elle dépend, comme nous l'avons 
indiqué ci-dessus, de la situation clinique ; la translation (s) (arc de cercle) 
exprimée en millimètres s’obtient par l'équation suivante : 


s = CR PC: sinp (1.24) 
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Fig. 1.43 

Résumé formel des valeurs possibles pour l'indice de mouvement (Imoy). Cet indice montre 
non seulement la proportion entre le roulement et le glissement, mais aussi la proportion 
entre la rotation et la translation. 
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Si Imoy dépasse une certaine valeur limite indiquant que la composante de 
translation pourrait devenir significative, plusieurs possibilités existent : 


*_ de façon formelle, l’arc de cercle peut être calculé par l’équation 
L.24 ; 

* la distance de translation peut être mesurée sur une radiogra- 
phie à l’aide d’une règle (par exemple : distance parcourue par le 
mur postérieur du corps vertébral) ; 

+ _ Frobin et al. (2002) proposent une autre solution décrite dans la 
Fig. I.44. Les auteurs soulignent que leur méthode est relativement 
peu sensible aux erreurs de mesure (voir point « Déformation 
virtuelle » p. 76). 


Dans ce qui précède, nous nous sommes concentrés sur les cas où le cen- 
tre de rotation se situait sur la droite déterminée par le point de contact et 
le centre de courbure. Mais n’est-il pas possible que le centre de rotation 
se trouve ailleurs ? Ce cas de figure sera examiné au point suivant. 





Fig. 1.44 

Le centre (C) d'une vertèbre peut être déterminé à l'aide de ses quatre points d'angle. Ce 
centre détermine le plan central pour chaque vertèbre. À l’aide des deux plans centraux (a, 
a') de deux vertèbres voisines, on établit la bissectrice (b). La distance entre les perpendi- 
culaires à la bissectrice et passant par le centre de chacune des deux vertèbres donne la 
distance antéropostérieure (d ) entre ces deux vertèbres. Le changement de cette distance 
suite à un mouvement peut être décrit comme un déplacement en translation. 
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7.5 Coaptation et décoaptation 
7.5.1 Angle 


rotation peut également être décrite différemment. En effet, si le centre de 
rotation ne se situe pas sur la droite définie par le centre de rotation et le 
point de contact, l’angle y devient un élément décisif, comme nous le mon- 
tre l’analyse suivante. 


Lo) 
2 
La relation entre le point de contact, le centre de courbure et le centre de D 
e 
G 
O 


L’angle y est compris entre la droite déterminée par le centre de courbure 
et le point de contact, ainsi que par la droite définie par le centre de rota- 
tion et le point de contact (voir Fig. 1.45). 


Cas de figure 1 — L'angle y est inférieur ou égal à 20° 


Si l'angle y est inférieur à 20°, le centre de rotation est projeté sur la droite 
CC-PC, avec une marge d’erreur de 10 % (voir Fig. [.45). La procédure cor- 
respond à celle indiquée au point 7.4 p. 62 pour déterminer l'indice de 
mouvement. Étant donné que le cosinus de 20° est d'environ 0,94, la mar- 
ge d’erreur est inférieure à 10 % et peut donc être considérée comme né- 
gligeable. 


/ 


/ 


CR’ ®— CR 
/ 


1 
cc @ 1 
| 






Fig. 1.45 

Le centre de rotation (CR) ne se situe pas sur la droite CC-PC. Avec PC, il détermine une 
droite. La droite CR-PC et la droite CC-PC forment l'angle y. Si y est inférieur ou égal à 20°, 
le CR est projeté sur la droite CC-PC. Dans ce cas, la distance CR'-PC est au maximum de 
10 % inférieure à CR-PC. 
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Cas de figure 2 — L'angle y est supérieur à 20° 


7.5.2 


Sil’ angle yest supérieur à 20°, nous proposons de ne plus considérer l’in- 
dice de mouvement. Dans ce cas, on constate, en fonction du sens de la ro- 
tation, une coaptation ou une décoaptation entre les surfaces 
articulaires (voir Fig. I.46). 


Soulignons à ce propos que, lors d’un mouvement, l’angle y ne peut pro- 
bablement être supérieur à 20° que pendant un bref moment. Dans le cas 
de la coaptation, cela mène à une forte contrainte de compression locale- 
ment. La décoaptation ne peut pas durer trop longtemps, car la plupart 
des forces (ligamentaires, musculaires, force de gravité) compriment les 
surfaces articulaires et provoquent une coaptation. 


Vecteur vitesse 


La possibilité d’une coaptation ou d’une décoaptation momentanées pen- 
dant le mouvement d’une articulation a été évoquée dans la littérature. 
Ainsi, Frankel et al. (1971) et Sammarco et al. (1973) ont étudié ce phéno- 
mène dans le cas de la dégénérescence de l'articulation fémorotibiale et de 
l'articulation tibiotalienne, en utilisant une représentation graphique dif- 
férente de celle proposée au point 7.5.1. Ils ont introduit un vecteur dont 
l’origine se trouve au point de contact et qui est perpendiculaire à la droite 
CR-PC. Ce vecteur est nommé vecteur vitesse. Lors d’un mouvement 
normal, ce vecteur est tangentiel aux surfaces articulaires. Dans le cas 
d’une lésion (lésion méniscale, arthrose), ce vecteur n’est plus tangentiel, 
indiquant ainsi une coaptation ou une décoaptation momentanée (voir 
Fig. [.47). 


da 


| 
ee | 
écoaptation 4 





Coaptation 


Fig. 1.46 

L'angle y entre la droite CC-PC et la droite CR-PC est supérieur à 20°. Dans ce cas, CR n'est 
pas projeté sur la droite CC-PC. Lors d'un mouvement autour de ce centre de rotation, on 
obtient, en fonction du sens de la rotation, soit une décoaptation, soit une coaptation (flèche 
rouge). 
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La valeur de la méthode du vecteur vitesse est à notre avis limitée par le 
fait que le centre de courbure n’est pas pris en considération explicite- 
ment. Il s’agit pourtant d’un critère morphologique important. Dans les 
cas où le centre de rotation se situe sur une droite passant par le point de 
contact et le centre de courbure, le vecteur vitesse se situe toujours à la 
tangente des surfaces articulaires. Or, nous avons déjà indiqué qu’il est 
possible que le centre de rotation se déplace sur la droite, ce qui équivaut 
à un changement de rapport entre le roulement et le glissement ou entre 
la rotation et la translation. La méthode du vecteur vitesse ne permet pas 


d'identifier cette dysfonction. 
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Fig. 1.47 
Représentation du vecteur vitesse à l'exemple de l'articulation tibiotalienne. Les centres de 


rotation sont indiqués en rouge. 
La figure A montre une cinématique normale : les vecteurs vitesses successifs se situent sur 


une tangente aux surfaces articulaires. 
Dans la figure B, le mouvement provoque une coaptation momentanée, entraînant une plus 


grande sollicitation du cartilage. 
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Centre de rotation 
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Tentative d'interprétation cinématique de la 
dysfonction d'une articulation 


Amplitude de mouvement 


En clinique courante, le praticien évalue généralement les dysfonctions à 
l’aide de l’amplitude de mouvement. Les tests de mobilité régionale et 
segmentaire témoignent de cette pratique. Comme déjà indiqué précé- 
demment, l'amplitude ne suffit pas pour définir un mouvement (voir 
Fig.[.4, p.10). Des expressions comme «articulation bloquée », 
« restriction de mobilité », « débloquer une articulation », etc. semblent 
donner trop d'importance au paramètre de l’amplitude. C’est pourquoi 
nous avons introduit un paramètre supplémentaire, le centre de rotation. 


Le déplacement du centre de rotation doit être considéré comme un autre 
paramètre essentiel pour l'évaluation de la qualité du mouvement articu- 
laire. La méthode de Reuleaux (voir p. 11) permet de déterminer un centre 
de rotation discret à partir de deux positions. Cette méthode est 
particulièrement utile dans l’évaluation des radiographies dynamiques. 
Dans de nombreux cas, elle permet de déterminer dans quelle mesure le 
centre de rotation se situe dans la norme (à l’intérieur de la zone de dis- 
persion physiologique ou sur la centrode correspondante). Rappelons que 
cette méthode est très sensible aux erreurs de mesure et aux mouvements 
tridimensionnels de l'articulation, donc hors plan (voir point 
« Déformation virtuelle » p. 76). 


La Fig. 1.48 montre l’exemple de la colonne lombaire. Lorsque la zone de 
dispersion des centres de rotation discrets est très étalée, il devient évi- 
dent que l’amplitude doit être limitée, puisqu’une petite amplitude de 
mouvement provoque déjà un grand étirement des structures situées loin 
du centre de rotation. Soulignons cependant que, face au problème de la 
description de la dysfonction, la restriction de mobilité n’est qu’un phéno- 
mène secondaire par rapport à celui d’une localisation adverse du centre 
de rotation. Il n’est donc pas pertinent de s’exprimer uniquement en ter- 
me de réduction de mobilité, ni d’effectuer un traitement local ayant com- 
me seul objectif l'amélioration de cette mobilité. 


Dans ce contexte, il est intéressant de considérer qu’une structure anato- 
mique telle qu’un muscle contracturé peut jouer un rôle de pivot et ainsi 
se confondre avec l’axe de mouvement. En règle générale, lorsqu'une 
structure est mise en tension, l’axe s’en rapproche. Lorsque plusieurs li- 
gaments convergent vers un seul point, il est hautement probable que 
l'axe se situe à proximité immédiate de ce point de convergence. La zone 
d'insertion des ligaments de l'articulation tibiotalienne au niveau de la 
malléole fibulaire en est un bon exemple. 
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Vecteur vitesse 





Fig. I.48 

Représentation des zones de dispersion des centres de rotation lors de la flexion de la co- 
lonne lombaire. La zone en rouge foncé indique une situation normale, celle en rouge clair 
une dysfonction*. (Modifié d'après White et Panjabi, 1978.) 


* Dans l'hypothèse où, lors de la flexion d’une vertèbre, le centre de rotation se situe anté- 
rieurement, il y a décoaptation. Celle-ci empêche la transmission des contraintes de com- 
pression entre les vertèbres. Il y a donc lieu de se poser la question de savoir vers où ces 
contraintes sont transférées : il n'existerait en fait plus de point d'appui, ce qui n'est pas 
envisageable d’un point de vue mécanique. 


Lorsque deux structures anatomiques sont sollicitées de manière telle que 
l'axe est « attiré » dans des directions différentes (existence de plusieurs 
pivots distincts), le mouvement devient impossible dans ce plan. Toute- 
fois, il existe toujours la possibilité d’un mouvement autour d’un axe pas- 
sant par les deux pivots. En présence de trois points fixes non colinéaires, 
plus aucun mouvement n’est possible. 


Le vecteur vitesse définit la direction moyenne du mouvement des surfa- 
ces articulaires. Il est idéalement tangentiel à la courbure de la surface ar- 
ticulaire et prend son origine au point de contact. Il indique donc dans 
quelle mesure le déplacement du centre de rotation provoque une coapta- 
tion ou une décoaptation. 


Indice de mouvement 


L'indice de mouvement constitue également un paramètre susceptible de 
décrire une dysfonction. Cet indice nous renseigne sur plusieurs variantes 
cinématiques : 
+ changement du comportement de  roulement-glissement 
(0<I< 1); 
+ changement de la relation entre les composantes rotatoires ou 
translatoires (I > 1) ; 
*_ coaptation ou décoaptation (y > 20°). 


Les articulations fémorotibiale et glénohumérale illustrent particuliè- 
rement bien dans quelle mesure un changement au niveau du roulement- 
glissement pourrait expliquer l’étiologie de diverses pathologies. 
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Axe hélicoïdal 


Remarque 


Les changements dans la localisation et/ou l'orientation de l’axe tridi- 
mensionnel permettent une description plus complète de la dysfonction. 
Par exemple, au niveau d’un segment vertébral, outre une modification de 
l'amplitude, l’axe pourrait se rapprocher de l'articulation zygapophysaire 
hypomobile, et ce quelle qu’en soit la raison. Un changement dans l’orien- 
tation de l’axe se traduit par un changement du rapport entre les amplitu- 
des des composantes de mouvements. 


Différents paramètres ont été présentés dans ce chapitre. Soulignons tou- 
tefois qu’une modification de la cinématique n’est jamais que le résultat 
d’un changement des forces en présence. Vouloir déterminer les causes de 
ce changement des forces dépasse de loin les possibilités expérimentales 
et cliniques dont nous disposons aujourd’hui. Nous pouvons néanmoins 
mentionner le contrôle neuromusculaire, un aspect qui touche de près le 
domaine de la neurophysiologie du mouvement. L'interaction complexe 
entre des processus largement inconnus peut toutefois être observée lors 
de l’exécution plus ou moins fluide d’un mouvement, appelée aussi har-- 
monie du mouvement. Feipel et al. (1999) ont effectué une telle étude 
dans le cas de la colonne cervicale. À l’aide d’un goniomètre tridimension- 
nel et en tenant compte de six degrés de liberté, les auteurs ont examiné, 
entre autres, le déroulement du mouvement dans le plan sagittal chez des 
patients et chez des sujets asymptomatiques. Alors que l’amplitude de 
mouvement restait dans les limites physiologiques normales pour les 
deux groupes, l'harmonie du mouvement dans le groupe des patients in- 
diquait une différence qualitative et quantitative par rapport au groupe 
asymptomatique (voir la Fig. 1.49). 
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Fig. I.49 

Mouvement de flexion/extension de la colonne cervicale chez des sujets asymptomatiques 
(courbe noire) et des sujets symptomatiques (courbe rouge). Dans le cas des patients, l'har- 
monie de la courbe est perturbée. (D'après Feipel et al., 1999.) 
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9 Analyse des erreurs de mesures 
en cinématique 


Nous limiterons ici l’analyse des erreurs en cinématique à l’espace bidi- 
mensionnel. La détermination de l’amplitude de mouvement et la locali- 
sation du centre de rotation comportent de nombreux risques d’erreurs. 
Il existe en principe deux types d’erreurs : les erreurs méthodologiques, 
liées à la méthode choisie, et les erreurs expérimentales, survenant lors de 
la prise de mesures. 
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9.1 Erreurs méthodologiques 


Une première erreur méthodologique résulte du fait que toute analyse ci- 
nématique expérimentale ne peut être que discrète. Une analyse instanta- 
née n’est en effet jamais applicable expérimentalement (voir point 3.2.2 
p. 14). L'erreur qui en découle ne dépend donc pas de l’examinateur. Au 
point 7.1 p. 52, nous avons indiqué que, lors d’un mouvement de roule- 
ment, le centre de rotation instantané se superpose au point de contact. 
L'analyse discrète conduit à un résultat différent ; en effet, le centre de ro- 
tation discret se situera entre les points de contact (erreur sur l’axe X8) et 
légèrement au-dessus du plan de roulement (erreur sur l’axe Y) 
(Fig. L.50). 





erreur sur l’axe Y 


Fig. 1.50 
En déterminant le centre de rotation avec la méthode de Reuleaux, une erreur méthodologi- 


que apparaît inévitablement (erreur sur l'axe Y) ; le centre de rotation se situe au-dessus 
du plan de contact. 


8 Cette erreur constitue un problème particulier, dans la mesure où le centre de rotation ne peut 
être défini avec précision à chaque instant du mouvement. C’est pourquoi elle n’est pas indi- 
quée dans la Fig. I.50. Voir entre autres Moorhead et al. (2003). 
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Il est possible de calculer la différence entre le plan de roulement et la po- 
sition du centre de rotation discret (axe Y). Pour une roue avec un diamè- 
tre de 100 mm et un angle de rotation de 20° par exemple, cette erreur 
s'élève à un peu plus d’un millimètre (tableau I.6). 





Moorhead et al. (2003) proposent une méthode pour minimiser cette er- 
reur méthodologique. Étant donné que cette erreur reste relativement fai- 
ble jusqu’à une amplitude de mouvement de 20° (environ 1 % du rayon de 
courbure), elle peut être considérée comme négligeable tant que l’ampli- 
tude de mouvement ne dépasse pas cette valeur (voir Fig. I.51). 
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Amplitude [°] Différence sur l’axe Y 
5 0,06 
10 0,25 
15 0, 57 
20 1,02 
40 4,10 
Tableau I.6 


Erreur de mesure pour un rayon de roue de 100 mm lors de la détermination discrète du 
centre de rotation. 


erreur [% du rayon] 
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Fig. I.51 

Détermination mathématique de la différence en ordonnée des résultats obtenus respecti- 
vement par les analyses discrète et instantanée, en fonction de l'amplitude de rotation. Pour 
180° de rotation entre les deux positions, l'erreur est maximale : le centre de rotation se 
situe à hauteur du centre de courbure. En consultant le tableau I.6, pour 20°, l'erreur est 
d'environ 1 mm. 
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9.2 Influence des erreurs de mesure 


Erreurs de mesure 


re. Elle survient lors de la détermination des coordonnées des points de 
référence. Plus l'erreur est importante, moins le résultat est fiable. La 
qualité du résultat final peut toutefois être améliorée en ajoutant des 
points de référence supplémentaires. Dans la Fig. 1.52, un point de réfé- 
rence supplémentaire (C) a été introduit. 


D 
à 
Mentionnons tout d’abord l'erreur de mesure (A) inhérente à toute mesu- © 
6 
O 


Dans l’analyse suivante, nous utilisons une erreur de mesure constante 
(A). Cette erreur pourrait être représentée comme indiqué dans la 
Fig. I.53. 





Fig. 1.52 


Aperçu des paramètres importants dans l'analyse d'erreurs pour la détermination exacte du centre de rotation d'après 
la méthode de Reuleaux. 


À erreur de mesure 

@ amplitude de mouvement 

€ angle formé par les rayons 

r longueur des rayons 

l distance parcourue par un point de référence 
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Amplitude de mouvement 





Plus l’amplitude de mouvement (9) est faible, plus la distance parcourue 
(D) par le point de référence est faible. Dans ce cas, l’influence de l’erreur 
de mesure (A) affectera davantage le résultat final que dans le cas d’une 
plus grande amplitude de mouvement. Il faut souligner à ce propos que 
l'amplitude (o) entre deux positions devrait être relativement faible afin 
de se rapprocher le plus possible du centre de rotation instantané. Il s’en- 
suit que c’est dès la conception de l’expérience qu’il est nécessaire d’ac- 
cepter un compromis d'ordre méthodologique : d’une part, pour limiter 
l'influence de l'erreur de mesure sur le résultat final, il faut choisir un in- 
crément de mouvement suffisamment grand ; d’autre part, un incrément 
de mouvement élevé ne permet pas de se rapprocher de l’instantané. Dans 
le cas des articulations ayant une faible amplitude, cet aspect peut dès le 
départ pénaliser la précision du résultat, voire l’invalider et rendre ainsi 
l’expérimentation inutile. La seule solution est de veiller à minimiser 
autant que possible l’erreur de mesure (A), ce qui peut impliquer l’appli- 
cation de moyens techniques considérables. Pour des amplitudes d’envi- 
ron 2°, comme dans le cas de l'articulation sacro-iliaque, l’erreur de 
mesure admissible se situe aux environs de quelques centièmes de 
millimètres ! 
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Fig. 1.53 
Détermination des coordonnées d’un point de référence (A) qui comprend une erreur de me- 
sure (À) inévitable. À est déterminé par Ax et Ay qui, dans notre exemple, ont la même 
grandeur. 
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Distance parcourue, longueur des rayons et angle entre les rayons 


Le choix des points de référence influence de trois façons la précision du 


© 

résultat final. po) 

à 

(1) Si les points de référence sont éloignés du centre de rotation, la Ô 

distance parcourue (1) est plus grande et le résultat gagne en pré- 8 
cision. 


(2) Un grand rayon (r) garantit également une précision accrue. 


(3) En outre, le choix des points de référence détermine l’angle (€) 
compris entre les deux rayons. Plus l'angle est petit, plus 
l'influence de l'erreur de mesure (A) est importante. En utilisant la 
méthode de Reuleaux, l’influence est minimale avec un angle de 
90° (voir Fig.L.54). Avec l’analyse vectorielle proposée par 
Spiegelmann et Woo (1987), l'influence reste minimale au-dessus 
d’un angle de 90°. 








Zone, du CR 
Zone, du CR 


Fig. 1.54 


Influence de l'angle de rayon (e) sur l'étendue de la zone à l'intérieur de laquelle le centre de rotation est susceptible 
d'être localisé (zone CR) pour une même erreur de mesure (A). 


Dans cet exemple, l'erreur de mesure (A) ainsi que les rayons et la distance parcourue par les points de référence ont 
été maintenus constants. 


La zone CR (en couleur) est plus étendue dans le cas d'un angle (E1) plus petit entre les rayons (exemple A). 
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Déformation virtuelle 


Une déformation virtuelle ou distorsion apparaît lors de la projection 
d’un objet tridimensionnel dans un plan. C’est pourquoi les distances 
réelles sur une radiographie sont difficiles à déterminer. Cela s’explique 
de plusieurs manières. 


Premièrement, le cliché radiographique présente un agrandissement de 
la réalité. La détermination du facteur d’agrandissement peut résoudre ce 
problème. Deuxièmement, une déformation virtuelle de l’objet représen- 
tée sur le cliché apparaît lorsque le plan de mouvement n’est pas parallèle 
au plan de projection de l’appareïl (mouvement hors plan). Troisième- 
ment, ce parallélisme disparaît également en présence de mouvements 
tridimensionnels, par exemple lors de mouvements couplés, ce qui entraî- 
ne à nouveau une déformation virtuelle. 





Fig. I.55 

Déformation virtuelle du corps (C) due à un mouvement hors plan. 
G position du corps parallèle au plan de projection 

C position du corps tourné hors du plan de projection 

P plan de projection 

IR longueur réelle 

ly longueur virtuelle 


La méthode de Reuleaux est très sensible aux déformations de ce type du 
fait qu’elles induisent un déplacement des points de référence entre eux. 
Frobin et al. (1996) ont proposé une méthode bidimensionnelle pour mi- 
nimiser de telles erreurs. Le problème peut aussi être contourné par un 
système d'analyse tridimensionnel plus sophistiqué (Selvik, 1974). 
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10 Principes de dynamique et de statique 
Définition 


La dynamique analyse les forces qui influencent le mouvement d’un 
corps. La statique examine les effets des forces sur le corps au repos. 


Les lois de Newton 
Les lois de Newton constituent la base de la dynamique. 


+ Première loi de Newton 
En l'absence d’influences de forces externes, tout corps reste au 
repos ou persiste dans un mouvement rectiligne et uniforme. La vi- 
tesse reste constante. Cela revient à dire que tous les corps possè- 
dent une inertie. Pour qu’il y ait un changement dans l’état de 
mouvement, il faut qu’une force externe s’exerce. 

Deuxième loi de Newton 
La force est égale au produit de la masse par l’accélération ou, en 
d’autres termes, le rapport entre la force (F) et l'accélération (a) est 
une constante pour un corps donné. Cette constante est dénommée 
la masse (m) du corps en question. Donc, pour un corps donné, ce 
rapport entre la force et l'accélération est toujours constant. 
La masse caractérise la matière quant à son inertie et sa lourdeur. 
Elle s'oppose à la force appliquée et rend donc plus difficile tout 
changement dans le mouvement. Pour une accélération identique 
sur un corps dont la masse est plus élevée, la force appliquée doit 
augmenter. Il s’agit de l’inertie du corps déjà exprimée par la 
première loi de Newton. Il en résulte le principe fondamental de la 
dynamique : 
F=m:a (1.25) 


L'équation 1.25 définit la force nécessaire pour l’accélération d’un 
corps d’une certaine masse. Dans le domaine de la technique, la 
question se pose fréquemment en d’autres termes, à savoir : quelle 
est l'accélération obtenue sous l’influence d’une certaine force sur 
un corps ? Cela s'exprime de la manière suivante : 


F (1.26) 


RE 

Sous l'influence d’une ou de plusieurs forces sur un corps d’une 
masse (m), on obtient une et une seule solution concernant le mou- 
vement. Il s’agit d’une analyse directe, déterminée : on parle de dy- 
namique directe. 

En revanche, en biomécanique, le problème se pose en termes in- 
verses : le point de départ réside dans la détermination expérimen- 
tale des accélérations et des masses des divers segments du corps 
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humain et on cherche ensuite à connaître les forces par le calcul. 
Or, la cause de ce mouvement peut être une combinaison d’un 
nombre élevé de forces qui agissent : la solution n’est plus unique 
et on parle d’une analyse dynamique inverse. Ce n’est que lors- 
qu’on connaît toutes les forces que l’on peut par exemple calculer la 
contrainte subie par une articulation. 

+. Troisième loi de Newton : le principe d’action réciproque 
Tout corps exerçant une force sur un autre corps subit une force 
d'intensité égale, mais de sens opposé. Les forces agissent toujours 
par paires. 
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Les concepts de la force et du poids 


Le concept de force trouve son origine dans le concept fondamental de la 
masse. Selon les lois de Newton, la force représente la cause de l’accéléra- 
tion d’une masse. Par conséquent, la loi de la dynamique s'applique con- 
formément à l’équation I.25. L'unité de mesure SI de la force est le 
newton [N]. 


Le poids (P) d’un corps, ou force de pesanteur, est la force exercée sur un 
corps par la gravité, en l’occurrence par le champ gravitationnel de la ter- 
re. L’accélération provoquée par la gravité est appelée accélération de pe- 
santeur (g). Dans le cas de la terre, on parle également d’accélération due 
à la force gravitaire terrestre. En appliquant le principe fondamental de la 
dynamique, on obtient : 


G=m'£g (127) 


L’accélération de pesanteur « standard » à la surface de la terre corres- 
pond au niveau de la mer à environ 9,81 m/s?. Un corps d’une masse d’1 
kg exerce ainsi une force d’environ 9,81 N sur la terre ; il a donc un poids 
d'environ 9,81 N. L’accélération de la pesanteur n’est pas constante : elle 
est plus faible au niveau de l'équateur et plus forte au niveau des pôles. Il 
existe en outre des régions où elle est localement plus ou moins importan- 
te, selon la densité et la composition de la croûte terrestre. On considère 
en règle générale que, comparativement à d’autres paramètres, l’influen- 
ce de ces variations sur la physiologie et la biomécanique de l’homme est 
négligeable. 


Mentionnons enfin que les concepts de masse et de poids font l’objet de 
confusions récurrentes dans le langage courant. En effet, un homme qui 
pèse 75 kg a en fait une masse de 75 kg. Cette masse exerce une force sur 
la surface terrestre qui est le produit de la masse par l’accélération de pe- 
santeur. Son poids est par conséquent de 75 x 9,81 = 735,75 N. 
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Représentation des forces 


En physique, une force constitue une grandeur vectorielle caractérisée 
par une intensité, un point d'application (origine), un sens et une direc- 
tion. Elle est représentée symboliquement par une flèche, un vecteur, 
dont la pointe indique le sens, et la longueur, l'intensité de la force. La 
droite déterminée par le vecteur, son support, est appelée ligne d’action 
(angl. : line of action). Elle indique la direction du vecteur. Les forces peu- 
vent être déplacées le long de leurs lignes d’action. 


we 
es T 
Se 


_ Fos Origine 
6 ET 


Fig. 1.56 
Un vecteur est défini par son origine, sa direction, son sens et son intensité. 


Addition de deux forces non parallèles ayant le même point d'application 


Lorsque plusieurs forces agissent sur un Corps, elles peuvent être 
additionnées géométriquement pour former une résultante. Lorsque 
deux forces ont un point d'application commun, la résultante peut être 
déterminée à l’aide d’un parallélogramme des forces. 


L’addition géométrique de deux vecteurs peut être représentée comme à 
la Fig. L.57. 


F] 








Fig. 1.57 

Addition géométrique de deux forces (F1) et (F2) avec un point d'application commun à 
l'aide d'un parallélogramme des forces. La résultante (R) est la diagonale du parallélogram- 
me déterminée par les forces et construite à partir du point d'application. 











Concepts d 


80 Chapitre I: Concepts de base 


Si l’angle 8 formé par les deux forces est connu, la résultante peut être cal- 
culée à l’aide de la formule suivante : 


R=VF}+ F3 +2F,F3cos0 D 


Pour une valeur @ de 90°, la simplification suivante s’applique, étant don- 
né que cos (90°) = 0: 


R=VFÎ+F; Ste 


Addition de deux forces non parallèles avec des points d'application différents 


Lorsque deux forces ont deux points d’application différents (A, B), on en 
déplace les vecteurs le long de leurs lignes d’action jusqu’à leur point d’in- 
tersection. À partir de ce point, on construit le parallélogramme des forces 
pour obtenir la force résultante (voir Fig. 1.58). Celle-ci peut ensuite être 
déplacée le long de sa ligne d’action pour prendre comme point d’applica- 
tion une surface articulaire ou un centre de rotation. 


Addition de deux forces parallèles avec des points d'application différents 


e Forces de même sens 


Dans ce cas, la valeur de la résultante correspond à la somme des 
deux forces. Sa direction est parallèle aux deux forces ; son sens 
correspond à celui des deux forces également. L'origine de la résul- 
tante se situe sur la droite reliant les origines des deux forces dans 
un rapport tel qu’indiqué à la Fig. L.59. 





Fig. I.58 

Addition géométrique de deux forces (F;) et (F) aux points d'application (A) et (B). Les vec- 
teurs sont déplacés le long de leurs lignes d'action jusqu'à leur point d'intersection. La ré- 
sultante (R) sera déterminée à l’aide du parallélogramme des forces. 
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Fig. I.59 

Addition géométrique de deux forces parallèles de même sens. Le point d'application de la 
résultante (R) peut être déterminé comme suit : la force la plus faible (F,) est placée sur la 
force la plus élevée (PR). Celle-ci est placée sur la ligne d'action de F1, mais dans le sens 
opposé. On obtient alors deux points que l'on relie par une droite qui coupe le segment AB 
en un point donné. Il correspond au point d'application de la résultante R. 


Fi 
A B 
R° 
Fr 


Fig. 1.60 

Addition géométrique de deux forces parallèles de sens opposé. Pour déterminer le point 
d'application de la résultante (R), le procédé est identique : la force la plus faible (F1) est 
placée sur la plus élevée (F). Celle-ci sera placée sur la ligne d'action de F1 mais de sens 
opposé. Les points ainsi définis sont reliés par une droite qui coupe la droite (AB). Ce point 
d'intersection correspond au point d'application de (R), mais il se situe ici à l'extérieur du 
segment (AB), du côté de la force la plus élevée. 
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a ——————————…—…—…—…—…—…—…— 


+ Forces de sens opposé 
La résultante correspond ici à la différence entre les deux forces. La 
direction de la résultante est parallèle aux deux forces, et son sens 
correspond au sens de la force la plus élevée. Comme dans le point 
précédent, la résultante trouve son origine sur la même droite, avec 
un rapport tel qu’indiqué à la Fig. L.60 p. 81. 





Addition de plusieurs forces 


Lorsque plus de deux forces s'appliquent sur un corps, elles peuvent être 
additionnées par paires : deux forces choisies au hasard sont additionnées 
comme décrit précédemment. Leur résultante représente une résultante 
partielle, qui sera additionnée à la force suivante. Cette procédure sera ré- 
pétée jusqu’à ce que toutes les forces aient été prises en compte (voir 
Fig. L.61). 


Nous avons présenté ci-dessus différents cas de figure permettant l’addi- 
tion géométrique des forces. Dans certaines situations (analyse de la fonc- 
tion musculaire, par exemple), il peut toutefois être utile de procéder 
inversement, dans le but de rechercher les composantes d’une force. En 
théorie, une force peut être décomposée en un nombre illimité de compo- 
santes. Cette façon de procéder n’aurait pas de sens dans la pratique. 
Dans le chapitre sur l'articulation coxofémorale et l'analyse de la fonction 
musculaire, nous reviendrons sur ce problème et définirons les critères 
permettant de réduire le nombre de composantes d’une force musculaire 
à deux (voir chapitre III point 5.4.2 p. 211). 








Le couple, ou moment de force 


Dans ce qui précède, nous nous sommes concentrés sur l’interaction des 
forces provoquant un mouvement de translation. Or, les forces peuvent 
aussi engendrer des mouvements de rotation. Dans ce cas, elles consti- 
tuent un couple au sens d’une combinaison de forces entraînant un mou- 
vement de rotation (angl. : torque ; all. : Drehmoment). D'un point de vue 
physique, le couple (M) se définit comme le produit d’une force (F) par 
son bras de levier (BdL). Le bras de levier (angl. : moment arm ou lever 
arm ; all. : Hebelarm) constitue la distance la plus courte entre la ligne 
d'action de la force et le centre de rotation (CR) (voir Fig. L.62 p. 84). Nous 
écrirons ainsi : 


EE 





M=F:BdL (1.30) 
L'unité SI du couple est le Newton-mètre [Nm]. 
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Fig. 1.61 

Addition géométrique de plus de deux forces. Les étapes 1 à 4 permettent de déterminer la résultante (R). L'étape 1 
fournit une résultante partielle (RP;) à partir de deux forces choisies au hasard. Dans l'étape 2, RP; est additionnée 
à une autre force pour obtenir une deuxième résultante partielle (RP). Cette procédure est répétée avec toutes les 
forces présentes jusqu'à obtention, dans l'étape 4, de la résultante (R). 
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Moment d'inertie 


7 


re 


BdL O 


Fig. I.62 

Représentation schématique d’une articulation dont un des segments est soumis à un couple 
sous l'action d'un muscle. La force musculaire est représentée par le vecteur F. Le bras de 
levier (BdL) est la distance la plus courte entre la ligne d'action et le centre de rotation (CR). 
Il est perpendiculaire à la ligne d'action du muscle. 


Pour qu’il y ait rotation, notons qu’il doit exister au moins une deuxième 
force, qui s’exerce au niveau du centre de rotation. Celui-ci représente le 
pivot. 


Si la distance (d) entre le centre de rotation (CR) et le point d’application 
(D) de la force ainsi que l’angle o& compris entre d et F sont connus, le mo- 
ment de force peut être calculé comme suit (voir Fig. I.63) : 


M =F:d:sin (4.31) 
Soulignons que, pour déterminer le bras de levier comme indiqué ci-des- 
sus, il faut connaître la localisation du centre de rotation. Dans le chapitre 
traitant de l'articulation fémoropatellaire, nous présenterons la méthode 
de la course tendineuse qui permet de déterminer le bras de levier sans 
connaître la localisation du centre de rotation. 


La deuxième loi de Newton s'applique au mouvement de translation, mais 
elle peut également être transposée au mouvement de rotation. Dans ce 
cas, les notions de couple et de moment d’inertie (angl. : moment of 
inertia ; all. : Trägheitsmoment) remplacent celles de force et de masse 
respectivement. L’accélération circulaire (0) d’un point ou d’une par- 





Fig. I.63 

Représentation d’un couple qui s'applique à un segment d’une articulation. La force muscu- 
laire (F) possède un bras de levier (BdL). Le point d'application de la force musculaire cor- 
respond au point d'insertion (1). Le bras de levier (BdL) peut être déterminé si la distance 
(d) et l'angle (ct) sont connus (BdL = d sin). 
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ticule d’un corps en rotation correspond au produit de l’accélération 
angulaire (@) par la distance de ce point au centre de rotation. Il s’agit 
du rayon (r), qui correspond au bras de levier de la force qui s’applique à 
ce point. 


a=@:r (1.32) 
En appliquant la deuxième loi de Newton (équation I.25), on obtient : 
FSmOr (133) 


En multipliant les deux côtés de l’équation avec r, on obtient : 


D TN TARRE 2e (1.34) 
En considérant que r représente le bras de levier, le moment de force 
vaut : 


M=m:r2-0 (L35) 
Le moment d'inertie (1) peut être défini soit comme la somme des mo- 
ments de chaque particule (i), soit comme l'intégrale pour l’ensemble du 
corps pour autant que sa masse soit distribuée de façon homogène : 


Lu 


1=[e am 


Le moment d'inertie dépend de la distribution des masses du corps par 
rapport à l’axe de rotation correspondant. Appliqué au corps humain, 
c’est autour de l’axe céphalocaudal que le moment d'inertie global du 
corps est le plus faible. La répartition des masses autour de cet axe est la 
plus compacte. Le moment de force nécessaire pour faire tourner le corps 
autour de cet axe est donc moins important que pour une rotation autour 
d’un axe transversal ou d’un axe antéropostérieur. 


Les équations 1.35 et L.36 peuvent être ramenées à : 


M=1:0 (1.37) 
Cette équation correspond à la deuxième loi de Newton lors d’un mouve- 
ment de rotation. La notion de couple remplace celle de force, le moment 
d'inertie celle de masse, et l'accélération angulaire celle d’accélération li- 
néaire. 


En biomécanique, le moment d'inertie du corps humain a été déterminé 
à plusieurs reprises et pour chacun des axes anatomiques. Cela a été réa- 
lisé pour la totalité du corps, et également pour chaque segment anatomi- 
que. Les valeurs de ces moments d'inertie peuvent être consultées dans 
les tableaux donnés notamment par Dempster (1955), McConville et al. 
(1980), Winter (1990). De plus amples détails sur le calcul de ces mo- 
ments d'inertie pourront être trouvés entre autres chez Zatsiorsky (2000) 
et Hinrichs (1985). 
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Conditions d'équilibre 


Les forces qui s'appliquent sur un corps peuvent soit induire un mouve- 
ment, soit le maintenir en équilibre. Si un corps doit être maintenu dans 
un équilibre statique, les conditions suivantes doivent être réunies : 


+ la résultante de toutes les forces externes s’appliquant sur le corps 
doit être égale à zéro ; 
+ la somme de tous les couples doit être égale à zéro. 


La biomécanique utilise fréquemment des modèles d'équilibre. Pour sta- 
biliser une articulation de façon statique, le moment (M) exercé par le 
poids supporté doit être compensé par un moment musculaire actif et/ou 
passif (ligamentaire, fascial, capsulaire, etc.). Les points d’application des 
forces musculaires, ligamentaires, etc. sont déterminés par leurs points 
d'insertion. Dans le cas d’une zone d'insertion étendue, le centre de cette 
zone sera déterminé de façon expérimentale. Le point d’application du 
poids correspond au centre de gravité du segment supporté. 


Pour connaître la résultante qui sollicite une articulation, il faut procéder 
à la somme de toutes les forces en présence. À moment de force égal, les 
forces musculaires et ligamentaires sont d'autant plus réduites que leurs 
bras de levier sont longs. Il en résulte une diminution de la résultante. 
Cela signifie en d’autres termes que plus le bras de levier anatomique est 
grand, moins l’articulation sera sollicitée. Nous y reviendrons lors de 
l'étude des différentes articulations. 


11 Propriétés mécaniques des tissus biologiques 


11.1 Notions de contrainte et de déformation 


Définition 


Ô 


Contrainte 


Une force qui s’applique sur un corps peut provoquer soit un mouvement 
de l’ensemble du corps, soit un mouvement à l’intérieur des composants 
(molécules, atomes) du corps. Le premier cas de figure a été développé 
dans les points précédents. Le deuxième entraîne une déformation du 
corps ; on ne parle donc plus de mouvement. Lorsqu'une vertèbre effectue 
une rotation axiale, il en résulte un mouvement du plateau vertébral par 
rapport à la vertèbre voisine. En revanche, le disque situé entre les pla- 
teaux vertébraux subit alors une déformation, en l’occurrence une tor- 
sion. 


En physique, et plus précisément lors de l'étude de la résistance des ma- 
tériaux, il existe trois formes élémentaires de contraintes : la traction, la 
compression et le cisaillement. 


Le terme de pascal à été 
choisi à la mémoire du 
philosophe, mathémati- 
cien et physicien fran- 
çais BLAISE PASCAL 
(1623-1662). 


Pour la facilité de lectu- 
re, 1 bar = 100 kPa = 
0,1 MPa = 750 mmHdg. 


À titre d'illustration, la 
pression d'un pneu de 
voiture de tourisme est 
d'environ 2 bars, donc 
0,2 MPa. La pression 
dans le nucléus pulpo- 
sus à l'intérieur du dis- 
que intervertébral est 
de l'ordre de 0,5 MPa 
en position debout 
normale. 


Déformation 


Remarque 
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La contrainte (angl. : stress ; all. : Spannung) à l’intérieur d’un corps est 
la force (F) exercée par unité de surface (S). Elle est représentée par le 
symbole  : 


F (1.38) 
TE 

Les unités de mesure SI de la contrainte sont le N/m? ou le pascal [Pal]. 
Cette unité de base représente une très petite valeur. En biomécanique, 
les contraintes sont souvent exprimées en mégapascal [Mpa], 1 MPa cor- 
respond à 1 N/mm?. L'unité du pascal est aussi utilisée pour les pressions 
à l’intérieur des gaz et des liquides. Dans les solides, la contrainte ne peut 
pas être mesurée directement. Elle ne peut être calculée qu’indirectement 
à partir de la déformation du corps ou par la méthode des éléments finis. 
Alors que la déformation ne peut être mesurée qu’à la surface des corps, 
la méthode des éléments finis permet de calculer les contraintes à l'inté- 
rieur des corps. Il s’agit d’un modèle théorique d’un corps composé de 
nombreux petits éléments reliés entre eux. Le nombre des éléments, et 
par conséquent le nombre des équations à résoudre, peut être très élevé 
(jusqu’à plusieurs millions). Cette méthode doit son origine au dévelop- 
pement de l’ère de l'informatique. Elle est souvent utilisée en biomécani- 
que, mais sa description détaillée dépasserait le cadre de ce livre. Les 
résultats de ces analyses ne sont pas sans intérêt pour le thérapeute ma- 
nuel, mais à notre connaissance, ils n’ont été que rarement appliqués de 
façon spécifique dans ce domaine. 


La déformation (angl. : strain ; all. : Dehnung) est exprimée par le sym- 
bole € : 


puis (1.39) 
l 
La déformation est sans unité puisqu'elle désigne le rapport entre deux 
longueurs. Tout changement de forme est en général déterminé par le ter- 
me de déformation, qu'il s’agisse d’un allongement ou d’un raccourcisse- 
ment. 


On peut se demander pourquoi la longueur initiale (1) doit être prise en 
compte dans la déformation. Prenons un élastique d’une longueur initiale 
de 10 cm. En appliquant une certaine contrainte de traction, l'élastique 
s’allonge d’un centimètre. Si l’on applique à un élastique de 100 cm la 
même contrainte de traction, celui-ci s’allongera de 10 cm. Le seul para- 
mètre qui varie est la longueur initiale (1). C’est pourquoi ce paramètre 
doit être pris en considération avec le changement de longueur (AÏ). 


Concepts de 








Concepts d 


Chapitre I: Concepts de base 





A B 


Aly 


Fig. 1.64 

Dans la Fig. A, un élastique avec une longueur initiale (/) est allongé de AA par une force 
(PF). Dans la Fig. B, la coupe transversale de l'élastique est doublée. En appliquant la même 
force de traction (F), l'allongement Al ne vaut plus que la moitié de Aa. 


La contrainte est déterminée en fonction de la surface. Comme précé- 
demment, nous appliquons à un élastique d’une longueur initiale de 10 
cm une force qui l’allonge d’un centimètre. En doublant la section de 
l'élastique, par exemple en plaçant deux élastiques identiques l’un à côté 
de l’autre, les deux élastiques ne s’allongent plus que de la moitié sous 
l’action de la même force (voir Fig. I.64). Cela prouve que l'élément essen- 
tiel n’est pas seulement la force de traction (F) mais également la section 
transversale (A). 


Diagramme contrainte-déformation — Loi de Hooke — Module d'élasticité 


La relation entre la contrainte et la déformation est représentée par le 
diagramme contrainte-déformation (voir Fig. 1.65). Au début de la 
mise en charge, une barre métallique présente un rapport proportionnel 
entre la contrainte et la déformation. On parle d’un comportement li- 
néaire. Ce comportement a été nommé Loi de Hooke, d’après le nom du 
physicien et mathématicien anglais ROBERT HOOKE (1635-1703). Le rap- 
port entre la contrainte et la déformation est une constante, dénommée 
module d’élasticité (module E), parfois appelée module de Young 
d’après le nom du physicien et médecin anglais THOMAS YOUNG (1773-— 
1829). 


_ 6 (1.40) 
mail à 


L'unité du module E est exprimée en pascal. La loi de Hooke ne s’applique 
qu’à la déformation linéaire. Comme indiqué dans la Fig. L.65, lorsqu'on 
atteint la limite de la proportionnalité, on quitte le domaine linéaire et la 
loi de Hooke ne s’applique plus. Or, les matériaux biologiques possèdent 
en majeure partie un comportement non linéaire. 
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Formes de contraintes 


La contrainte s'exprime en général sous trois formes différentes (voir 


Fig. L.66) # 

18. L.66) : 

8 2 
° compression; Ô 
+ traction; G 


+ cisaillement. 


À ces trois formes de contrainte élémentaires s’ajoutent la torsion et la 


flexion (angl. : bending ; all. : Beugung), qui sont des combinaisons des 
précédentes. 





Fig. I.65 


Diagramme contrainte-déformation d'une barre métallique. La zone de proportionnalité est 
indiquée en rouge. Le module E est indiqué par la pente AG/AE€. 


A limite de proportionnalité 
B limite d'élasticité 
E point de rupture 


Traction Compression  Cisaillement  Torsion Flexion 





Fig. 1.66 


Les différentes formes de contraintes. Les formes élémentaires sont la traction, la compression et le cisaillement. La 


torsion représente une forme particulière du cisaillement. La flexion est une combinaison de compression et de traction. 
Les flèches indiquent les vecteurs de force. 
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Les différentes réactions à la déformation 


On parle d’élasticité lorsqu'un corps déformé reprend sa forme initiale 
une fois que la force a été supprimée. Lorsque le corps garde la déforma- 
tion alors que la force ne s’applique plus, on parle de plasticité dont la 
pâte à modeler est un parfait exemple. 


On assiste à la déformation plastique d’un corps lorsque la limite d’élas- 
ticité est dépassée. Si la contrainte continue toutefois de s’appliquer alors 
que la charge de rupture est dépassée, on parle de solution de continui- 
té, la structure se brise. 


11.2 Comportement des matériaux biologiques 


(2) 


Face aux trois types de contraintes principales, on constate que l'os résiste 
bien à la compression, moins bien à la traction et encore moins au cisaille- 
ment. Le fait qu’un matériau réagisse différemment en fonction de la di- 
rection et du sens de la force appliquée est appelé anisotropie. La valeur 
absolue de la déformation d’une barre métallique sera identique, qu’il 
s'agisse d’une contrainte en traction ou en compression. C’est un compor- 
tement isotropique. 


Les tissus biologiques se composent de structures moléculaires et de com- 
posants de base différents, et ne sont donc pas homogènes. Ils ne présen- 
tent pas la structure cristalline, par exemple, d’une barre métallique. Leur 
constitution est dite inhomogène. Il en résulte une autre différence es- 
sentielle par rapport aux matériaux utilisés couramment en technique : 
un comportement non linéaire. Ce dernier est expliqué par le dia- 
gramme contrainte-déformation dont il sera question au point suivant. 


La viscoélasticité est une autre caractéristique importante des maté- 
riaux biologiques. Cet aspect sera traité en détail au point 11.2.3 p. 99. 


Les matériaux biologiques présentent donc les caractéristiques 
suivantes : 





*__anisotropie ; 

° _ inhomogénéité ; 
° _ non-linéarité ; 

*  viscoélasticité. 











11.2.1 Diagramme contrainte-déformation 
des matériaux biologiques 


Comportement non linéaire 


Quel est le comportement des matériaux biologiques par rapport à la con- 
trainte de traction ? Cette question revêt une importance significative 
dans le domaine des thérapies manuelles, particulièrement dans le traite- 
ment des structures passives (fascias, tendons, ligaments, capsules). En 
guise de réponse, nous retiendrons que les matériaux biologiques réa- 
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Fig. 1.67 

Diagramme contrainte-déformation typique représentant le comportement non linéaire d'un 
tissu biologique. En appliquant une contrainte faible au début de la mise en charge, le tissu 
se déforme relativement facilement jusqu'au point A. Entre les points B et C, le tissu pré- 
sente un comportement quasi linéaire. En général, on utilise cette zone pour déterminer le 
module E (E = arctan@). La zone entre A et B est appelée zone de transition. La charge de 
rupture est atteinte à partir du point C. Apparaissent alors des ruptures locales à l'intérieur 
de la structure. La contrainte peut encore être faiblement augmentée, mais conduit finale- 
ment à la rupture complète. La surface sous la courbe (rouge) indique l'énergie absorbée. 


gissent dans tous les cas à une contrainte de traction par une réaction non 
linéaire. La Fig. L.67 présente un diagramme contrainte-déformation ty- 
pique. 


Comportement quasi linéaire et charge de rupture 


Au début de la mise en traction, un tissu conjonctif se laissera d’abord fa- 
cilement étirer. Ensuite, progressivement, la force nécessaire devra aug- 
menter afin d’obtenir un allongement identique. Le tissu présentera un 
comportement quasi linéaire (zone B-C). À la limite de mise en char- 
ge (C), le tissu subit des ruptures internes partielles, mais un allongement 
supplémentaire très limité est encore possible. Dans la plupart des cas, les 
lésions ligamentaires n’impliquent pas nécessairement une rupture 
complète. En exerçant une traction sur la structure concernée, différents 
procédés diagnostiques permettent d'évaluer l'importance de la lésion. 
Ces tests en traction risquent toutefois d’atteindre la limite de mise en 
charge et, ainsi, d’aggraver la lésion. Cette aggravation de la lésion peut 
être limitée, voire évitée par la douleur qui apparaît et par une contraction 
musculaire de défense concomitante. 


Module d'élasticité 


Le module E des tissus biologiques est indiqué par la pente de la droite qui 
épouse la courbe dans la zone quasi linéaire (voir Fig. L.67). L'unité du 
module E est le pascal [N/m°]. Sa valeur renseigne sur la rigidité du tissu 
(angl. : stiffness ; all. : Steifheit). Une pente élevée indique un module 
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Fig. 1.68 

Représentation schématique de deux courbes de contrainte-déformation ayant la même 
charge de rupture mais se distinguant par l'énergie absorbée. Celle-ci est représentée par 
la surface située sous la courbe. 


d’élasticité important, le tissu présente une forte rigidité. En clinique et 
particulièrement en pneumologie, c’est la valeur inverse de la rigidité qui 
est utilisée, à savoir la compliance, qui décrit la résilience d’un tissu. 
Dans ce domaine, la rigidité est encore appelée élastance. 


L'énergie absorbée par un tissu mis en tension est représentée par la sur- 
face sous la courbe du diagramme de contrainte-déformation. Pour une 
structure anatomique donnée, la quantité d'énergie absorbée peut varier 
dans le temps, et ce nonobstant une modification de la charge de rupture 
(voir Fig. I.68). 


Comparaison entre le comportement linéaire et non linéaire d'un matériau 


La différence entre les matériaux utilisés couramment en technique et les 
matériaux biologiques est représentée dans la Fig. I.69. Dans le cas d’un 
comportement non linéaire, le module d’élasticité augmente avec la dé- 
formation. Autrement dit, le matériau résiste d’autant plus à la déforma- 
tion que celle-ci augmente. La résistance n’augmente que lorsque cela est 
physiologiquement nécessaire. Le mouvement d’une articulation est frei- 
né plus fortement lorsque cette dernière atteint sa position finale. Au 
point À, la contrainte et la déformation sont identiques pour les deux ty- 
pes de matériaux. Dans le cas d’une articulation, ce point pourrait repré- 
senter la position finale où la déformation de la structure engendre une 
contrainte suffisante pour arrêter le mouvement. Les trajets pour attein- 
dre ce point varient. La comparaison met en évidence que la contrainte 
correspondant à une certaine déformation €, est moins importante pour 
le tissu biologique que pour un matériau au comportement linéaire. Avant 
d’atteindre le point A, le mouvement est donc moins freiné dans le cas de 
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Fig. I.69 

Comparaison entre les matériaux aux comportements linéaire (noir) et non linéaire (rouge). 
Le point A représente la déformation maximale £), à laquelle la contrainte 63 est atteinte. 
À ce point, la contrainte et la déformation pour les deux matériaux sont identiques. Lors 
d'une déformation moins importante £4, le matériau non linéaire (tissu biologique) est sou- 
mis à une contrainte moindre (51 < 62). Avant d'atteindre le point A, les matériaux biolo- 
giques nécessitent une dépense d'énergie moindre. Cette économie est représentée par la 
différence (AE) des surfaces situées sous les deux courbes. 


la mise en tension d’un matériau biologique que dans celui où la tension 
provient d’un matériau tel qu’un ressort ou un élastique. Il en résulte une 
économie d'énergie, représentée par la différence des surfaces situées 
sous les deux courbes. 


11.2.2 De la biochimie à la morphologie, de la morphologie 
à la biomécanique du tissu conjonctif 


Remarque préliminaire 


Nous aborderons ici brièvement la composition du tissu conjonctif et ses 
caractéristiques biomécaniques les plus importantes. Pour plus de détail, 
le lecteur pourra se référer à Viidik et Vuust (1980) ou encore à Alberts et 
al. (2002). 


Le terme tissu conjonctif comprend l’ensemble de la matrice extracel- 
lulaire, y compris les cellules qui le composent — fibroblastes, macropha- 
ges, mastocytes, etc. — ainsi que les terminaisons nerveuses et 
vasculaires. 


La concentration du tissu conjonctif change fortement d’un organe à 
l’autre. Ainsi, le cerveau ne contient presque pas de tissu conjonctif alors 
que la peau, les os et les ligaments en sont majoritairement composés. 
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Organisation 


Collagène 


La matrice extracellulaire est constituée d’eau et de composants soli- 
des, la part de l’eau étant prédominante. Parmi les composants solides, 
mentionnons entre autres : 


+ la substance fondamentale (gel) ; 
+ le collagène ; 

* l’élastine ; 

* la fibronectine ; 

+ la laminine. 


L'organisation de la matrice extracellulaire change selon les besoins fonc- 
tionnels de chaque tissu. Alors que la matrice du cristallin est transparen- 
te, celle des os ou des dents est calcifiée. Dans cette organisation, on 
distingue, en règle générale, un tissu conjonctif lâche et un tissu conjonc- 
tif dense et fortement organisé. Nous nous concentrerons ici davantage 
sur le tissu conjonctif dense tel qu'il existe dans les tendons, ligaments ou 
fascias. 


Dans ce type de tissu, l’organisation est caractérisée par l'orientation du 
collagène, constituant principal de la partie solide du tissu conjonctif. 
Dans les tendons, les fibres de collagène sont presque parallèles. Elles le 
sont un peu moins dans les ligaments, et dans les fascias, la direction 
principale des fibres est fonction des sollicitations les plus fréquentes su- 
bies dans l’espace bidimensionnel. Dans le cas du tissu conjonctif lâche en 
revanche, on ne retrouve pas d'orientation spécifique. 


Les collagènes constituent un groupe de protéines existant sous différen- 
tes formes. Il s’agit de la molécule la plus répandue et la plus résistante de 
la matrice extracellulaire du tissu conjonctif des mammifères. Environ 
25 % de toutes les protéines font partie des collagènes. La caractéristique 
la plus importante des collagènes est leur composition morphologique. 


Une molécule de collagène se compose de trois chaînes « enroulées entre 
elles et composées chacune d‘environ un millier d’acides aminés 
(Fig. L.70). Les acides aminés d’une chaîne sont organisés en hélice lé- 
vogyre. Cette torsion permet la création de liaisons supplémentaires entre 
les acides aminés. La chaîne se renforce et sa résistance mécanique s’en 
trouve améliorée. 


Parmi les acides aminés, les molécules suivantes jouent un rôle 
important : glycine, proline, hydroxyproline, hydroxylysine. Un acide 
aminé sur trois est une glycine (Miller, 1982). La glycine occupant un vo- 
lume inférieur aux autres acides aminés, elle se retrouve au centre de l’en- 
roulement des trois chaînes ©. Cette combinaison de trois chaînes, qui 
représente une molécule de collagène complète, forme une super-hélice 
dextrogyre. Ainsi se forme une sorte de tronc (glycine) entouré par les 
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Chaîne © (lévogyre) 


<— Glycine 


Molécule de collagène (dextrogyre) 





Fig. 1.70 

Une chaîne @& se compose d'une hélice lévogyre dont un acide aminé sur trois est une gly- 
cine. Les deux autres acides aminés, dont la concentration détermine le type de chaîne, © 
ou @, sont en général la proline et l'hydroxyproline. Trois chaînes © s'entrecroisent dans 
une super-hélice dextrogyre formant ainsi la molécule de collagène. Quelques liaisons 
croisées sont indiquées par des lignes rouges. 


autres acides aminés (voir Fig. 1.70). La résistance mécanique de la molé- 
cule de collagène ainsi constituée est augmentée par les facteurs suivants : 


* la torsion lévogyre d’une chaîne en tant que telle ; 

*__l’enroulement dextrogyre des trois chaînes les unes aux autres ; 

* des liaisons covalentes supplémentaires entre les chaînes alpha à 
l'intérieur de la super-hélice. 


Plus de 25 chaînes « ont été décrites à ce jour. Par conséquent, on peut 
trouver un nombre très élevé de types de collagène différents. Plus de 20 
formes différentes ont été identifiées dont les plus courantes sont les col- 
lagènes de types I et II. 
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+ _ Le collagène de type Ise retrouve dans les ligaments, les tendons 
et à la périphérie du disque intervertébral. Ce type de collagène ré- 
siste particulièrement bien à la traction, contrainte à laquelle les 
tissus qu’il compose sont le plus fréquemment soumis. Il est com- 
posé de deux chaînes 0, et d’une chaîne o,. Ces chaînes «se distin- 
guent entre elles par la concentration des différents acides aminés 
dont elles sont constituées. 

+ __Le collagène de type II réagit bien aux contraintes de compres- 
sion. Il se retrouve souvent dans les cartilages mais également dans 
le disque intervertébral. Il se compose de trois chaînes « identiques 
(chaînes or). 


Les fibroblastes produisent les chaînes ©. Celles-ci s’enroulent les unes 
aux autres pour former des molécules de collagène, sécrétées ensuite par 
les fibroblastes. Le terme de tropocollagène est parfois utilisé à ce stade 
de genèse du collagène. Les molécules sont ensuite reliées en fibrilles de 
collagène. Plusieurs faisceaux de fibrilles forment finalement une fibre de 
collagène. 


On peut se demander dans quelle mesure et par quels modes d’actions des 
stimuli mécaniques déterminent la différenciation du type de collagène. 
Cette question constitue l’origine d’une science émergente nommée mé- 
canobiologie. Plusieurs éléments de réponse sont aujourd’hui 
explorés : notamment les canaux ioniques mécano-sensibles de la mem- 
brane cellulaire des fibroblastes, ou les potentiels électriques dépendant 
de la sollicitation (Ubl et al., 1988 ; Duncan et al., 1989 ; Davidson et al., 
1990 ; Sutker et al., 1990 ; Hannafin et al., 1995). 


La résistance de ces structures est renforcée par des liaisons croisées co- 
valentes (angl. : cross links ; all. : Querverbindungen) (Fig. 1.71). Ces 
liaisons croisées se retrouvent d’une part à l’intérieur des molécules de 
collagène, c’est-à-dire au niveau intramoléculaire, et par conséquent en- 
tre les chaînes 0, d’autre part entre les molécules de collagène, c’est-à-dire 
au niveau intermoléculaire. La résistance et la capacité de déformation du 
tissu conjonctif dépendent entre autres du nombre des liaisons croisées. 
Plus celui-ci est important, plus le tissu est rigide (module d’élasticité éle- 
vé) et inversement. Le tendon d’Achille, par exemple, comprend une forte 
concentration de liaisons croisées. Les activités physiques, le sport, mais 
aussi l’immobilisation, l’âge et la maladie influencent fortement la con- 
centration de ces liaisons croisées. D’après le modèle de Hodge-Petruska, 
les possibilités de déformation du tissu conjonctif dépendent également 
des trois facteurs suivants : la déformation des molécules, l’agrandisse- 
ment de l’interstice intermoléculaire selon l’axe d’alignement et la capaci- 
té de glissement entre les molécules (Sasaki et Odajima, 1996). 
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Fig. 1.71 

La partie inférieure du graphique représente une molécule de collagène composée de 3 chaînes ot. Ces molécules for- 
ment une fibrille de collagène. À intervalles réguliers, les molécules se superposent à leurs extrémités. Ces zones de 
chevauchement expliqueraient les rayures transversales observables sous microscopie électronique. Les traits indiqués 
en rouge représentent quelques-unes des liaisons croisées intra- et intermoléculaires. 


Substance fondamentale 


Les fibres de collagène baignent dans la substance fondamentale du tissu 
conjonctif, contenant une concentration élevée de molécules d’eau. Cette 
concentration en eau varie notamment en fonction de l’âge du sujet. Il est 
probable que le nombre de liaisons croisées, et par conséquent la résistan- 
ce du tissu, dépende également de la concentration en eau de la substance 
fondamentale. D’autres facteurs sont également susceptibles d'intervenir, 
tels que les stimuli provoqués par le mouvement ou les hormones par 
exemple. 


La substance fondamentale est composée d’agrégats de protéoglycanes 
(PG) et d’eau qui ensemble forment une sorte de gel, la matrice dans la- 
quelle baignent les fibres de collagène. Les protéoglycanes sont formées à 
partir des glycosaminoglycanes (GAG?), pour autant que ces derniers 
soient liés à une protéine, ce qui est souvent le cas. La substance fonda- 
mentale assure la diffusion des nutriments, des métabolites et des hormo- 
nes entre le sang et les cellules des différents tissus. 


9  Appelés autrefois mucopolysaccarides. 
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Agrégat de protéoglycanes 






Proteine de liaison 


,_— Sulfate de kératane 


| «——— Sulfate de chondroïtine 


Hyaluronane 


Fig. 1.72 

Représentation schématique d’un agrégat de protéoglycanes. Le tronc d'une telle molécule géante est constitué entre 
autres de hyaluronanes sur lesquels sont attachés par l'intermédiaire de protéines de liaison des glycosaminoglycanes. 
Le volume d'un tel agrégat peut correspondre à environ celui d’une bactérie (d'après Alberts et al., 2002). 


Les protéoglycanes sont des molécules géantes. Il s’agit en fait des plus 
grandes molécules observées dans le domaine biologique. Elles forment 
des agrégats d’un poids moléculaire pouvant atteindre une valeur de 108. 
Comme indiqué dans la Fig. I.72, les protéoglycanes se composent de gly- 
cosaminoglycanes. Elles forment un tronc composé de hyaluronanes° 
sur lequel sont fixées des branches formées par d’autres glycosaminogly- 
canes. 


Les hyaluronanes sont des glycosaminoglycanes qui ne contiennent pas 
d’atomes de soufre, contrairement à d’autres molécules présentes telles 
que les sulfates de chondroîtine ou les sulfates de kératane. Il y a donc for- 
mation de groupes sulfonates (—-SO.”) et de groupes carboxyles (-CO0") 


10 Appelés aussi acide hyaluronique où hyaluronate. 
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Autres molécules 


électriquement chargés. Ces groupes de charge négative se repoussent 
mutuellement. L’agrégat de protéoglycane occupe de ce fait un volume 
maximal et attire d’autres molécules à charge positive, en l’occurrence les 
molécules d’eau. Ces agrégats sont donc très hydrophiles, une des carac- 
téristiques essentielles de la substance fondamentale. Cette absorption 
d’eau augmente la pression dans les tissus et leur permet de répondre aux 
contraintes de compression. Les tissus éliminent de l’eau en réaction aux 
pressions externes. Ce mécanisme intervient dans le comportement vis- 
coélastique du tissu conjonctif, que nous aborderons au point 11.2.3. 


L'élastine confère au tissu conjonctif son élasticité particulière. Le liga- 
ment jaune, par exemple, en contient une concentration élevée. La con- 
centration d’autres molécules telles que la fibronectine ou la laminine 
dépend du type de tissu. La fibronectine relie les cellules du tissu conjonc- 
tif à la matrice et contribue ainsi à l’organisation et à la résistance du tissu. 


11.2.3 Comportement viscoélastique des tissus 


Fluage 


Dans les considérations précédentes, nous n’avons pas tenu compte du 
facteur temps. En effet, le facteur temps n'intervient pas lors de l’étire- 
ment d’un élastique ; sous l’influence d’une certaine force, un élastique 
s’allonge d’une certaine valeur et ce quelle que soit la durée d’application 
de cette force. Or, les tissus biologiques ont un comportement différent : 
ils éliminent progressivement de l’eau, des molécules se déforment, elles 
peuvent glisser les unes par rapports aux autres, etc. En conséquence, la 
durée de la contrainte constitue un paramètre supplémentaire à prendre 
en considération. On parle de comportememt viscoélastique. Cet aspect 
est important lors de l’utilisation de techniques myotensives. Il faut ac- 
corder un certain temps aux tissus pour qu’ils puissent se déformer. La 
Fig. L.73 p. 100 illustre ce comportement : il n’est pas nécessaire d'exercer 
une pression violente sur le piston. Le même résultat sera obtenu avec 
moins de force appliquée mais avec un temps d’application plus long. 


En soumettant un tissu conjonctif à une force de traction constante, la dé- 
formation augmente progressivement pour se stabiliser à une certaine va- 
leur. Cela signifie que, sous l’action d’une force de traction, le degré de 
déformation devient fonction du temps. Le fluage exprime le comporte- 
ment viscoélastique du tissu. Cette fonction est représentée graphique- 
ment à la Fig. L.74. 


En clinique, outre le phénomène de neurofacilitation, le phénomène de 
fluage constitue également un facteur essentiel lors de l’application des 
techniques dites d'énergie musculaire. Au vu de la Fig. [74 p.100, on 
comprend que la notion de barrière motrice représente un paramètre très 
subjectif, étant donné qu’elle ne peut être indiquée avec précision sur la 
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Fig. 1.73 

Lorsqu'on essaie de faire sortir le liquide du cylindre à l’aide du piston, il n'est pas nécessaire 
d'augmenter la force de façon excessive. Une faible force appliquée sur une durée plus lon- 
gue produit un résultat identique. Notons que le cylindre sera vidé d'autant plus rapidement 
que la viscosité du liquide est faible. Le temps de pression sera également réduit en perçant 
des ouvertures supplémentaires dans le cylindre ou en élargissant le diamètre du tube 
d'écoulement. 





Force constante (6 = const.) 


Fig. 1.74 
Fluage : à force constante, l'allongement du tissu varie en fonction du temps. 


courbe. En thérapie manuelle, on parle souvent de sensation de fin de 
mouvement lors de l'évaluation de l'amplitude maximale d’une articula- 
tion (Schomaker, 2001a,b). Outre le degré de contrainte appliquée, le 
temps est un facteur supplémentaire à prendre en considération lors 
d’une évaluation clinique. 


Lors de l’étirement d’un matériau biologique, on constate que la force né- 
cessaire pour le maintenir à un certain allongement diminue en fonction 
du temps (voir Fig. 1.75). Ce phénomène de relaxation s’observe lors de 
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Longueur constante (A//I = const.) 


Fig. 1.75 
Phénomène de relaxation : lorsqu'une structure est maintenue pendant une certaine durée 
à une longueur constante, la contrainte nécessaire diminue. 


l'application des techniques myotensives. Après quelques secondes, le 
praticien sent que la force nécessaire à l’étirement diminue ; il en profite 
généralement pour accentuer l'amplitude. Ce comportement de relaxa- 
tion n'existe pas dans le cas des matériaux non biologiques. Si l’on allonge 
un ressort en acier d’une certaine longueur, la force qui permet de main- 
tenir cet étirement restera identique au début de la manœuvre ou après 
quelques minutes. 
Ce phénomène de relaxation a été observé in vivo sur les muscles triceps 
= sural et quadriceps. Concernant le muscle triceps sural, Toft et al. (1989) 
ont pu démontrer qu'après 5 minutes d’étirement, la traction nécessaire 
diminuait d'environ 22 %. Souhail (1992) a constaté qu'après cinq étire- 
ments du muscle quadriceps fémoral, la force à l’intérieur du muscle di- 
minuait d'environ 15 à 20 N. Cette diminution a été mesurée sur le muscle 
relâché dans une position d’étirement, la hanche en extension et le genou 
fléchi. Il s’agit donc principalement de la force passive du muscle. Dans le 
cadre d’un syndrome fémoropatellaire, cet aspect pourrait revêtir une 
certaine importance étant donné que la sollicitation de l'articulation peut 
être réduite, du moins dans une position relâchée. Des exercices d’étire- 
ment appropriés pourraient être indiqués dans le traitement de ce syn- 
drome. Soulignons ici que le moment de force actif développé par le 
muscle ne change pas de manière significative, même après des exercices 
d’étirement intensifs. Cela vaut également pour la vitesse d'installation de 
la force du muscle. 


Phénomène d'hystérésis 


Le comportement des matériaux biologiques n’est pas identique lors de 
l'installation de l’étirement et au moment du relâchement. Cette différen- 
ce entre les deux phases est indiquée par les deux courbes de la Fig. [.76 
p. 102. 


Ce comportement est appelé phénomène d’hystérésis. Dans la phase de 
relâchement, la courbe se déplace vers la droite par rapport à celle obte- 
nue lors du début de l’étirement. La différence entre le point initial et le 
point final indique l'allongement résiduel. Après quelques jours et en l’ab- 
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Fig. 1.76 

Phénomène d'hystérésis : différence de comportement pendant les phases d'installation de 
l'étirement et de relâchement. Une déformation résiduelle A/ subsiste à la fin de l'étirement. 
Après un certain temps néanmoins, le tissu reviendra à sa longueur initiale. 


sence d’une nouvelle stimulation en étirement, la différence disparaît. La 
surface entre les courbes indique la perte d'énergie dans les tissus. 


En résumé, énumérons, dans le cadre des techniques myotensives, les 
paramètres liés au comportement viscoélastique des tissus biologiques et 
susceptibles de revêrtir une certaine importance : 





*. lemoduleE; 

+ _ l'allongement obtenu ; 

* la diminution de la force dans le contexte du phénomène de re- 
laxation ; 

+ __la force de résistance maximale (angl. : failure load ou stress to 
failure) ; 

*_ l'allongement maximal possible (angl. : strain to failure) ; 


+ l'énergie absorbée, qui correspond à la surface sous la courbe 
jusqu’au point de rupture. 











Nous tenterons d’analyser ci-après jusqu’à quel point ces paramètres 
pourraient être modifiés. 


Facteurs influençant le comportement viscoélastique 
du tissu conjonctif 


Composition des tissus 


La réaction à l’étirement du tissu conjonctif dépend de la disposition des 
fibres de collagène qui le constituent. Viidik et Vuust (1980) indiquent 
que, dans le cas d’une orientation plutôt parallèle des fibres, la courbe du 
diagramme contrainte-déformation montre une pente plus élevée que 
lorsque les fibres sont entrecroisées. Le module d’élasticité dépend donc 
aussi de la composition des tissus (Fig. I.77). Il existe par ailleurs de gran- 
des différences entre les espèces, entre les individus et à l’intérieur d’un 
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Fig. I.77 
Représentation schématique des différents comportements du tissu conjonctif à l'étirement 
en fonction de la disposition des fibres de collagène. (D'après Viidik et Vuust, 1980.) 


même individu, par exemple entre les membres droits et gauches. Consi- 
dérons également la concentration en eau du tissu conjonctif : plus elle est 
élevée, plus le tissu sera facilement déformable (Sasaki et Enyo, 1995). 


Force 


Plus la force d’étirement est élevée, plus la déformation est importante. 
L’allongement résiduel est par conséquent également plus important. 


Temps 


Comme indiqué précédemment, à force constante, la déformation aug- 
mente avec le temps d’étirement. 


Vitesse de déformation 


La vitesse de déformation (angl. : strain rate ; all. : Anspannungsges- 
chwindigkeit) représente la vitesse d'installation de la force nécessaire à 
l’étirement d’un tissu. À durée identique de l'application de la force, l’éti- 
rement sera d'autant plus important que la vitesse de déformation sera 
faible. Réciproquement, pour un allongement identique, la force néces- 
saire sera plus faible. La Fig. L.78 p. 104 montre que la pente de la courbe, 
et donc le module d’élasticité, est plus élevée lors d’une mise en charge ra- 
pide. Un tel comportement a été décrit entre autre par Noyes et al. (1974), 
Viidik et Vuust (1980), Haut (1985), et Taylor et al. (1990). 


L'influence de la vitesse de déformation sur les différents paramètres tis- 
sulaires fait l’objet de controverses. Woo et al. (1981) indiquent ainsi que 
le tissu conjonctif n’est en général pas très sensible aux variations de la vi- 
tesse de mise en charge. Butler et al. (1978) observent que, dans le cas des 
vitesses de mise en charge physiologiques généralement élevées, ces para- 
mètres augmentent en effet, mais que la différence n’est pas significative 
d’un point de vue statistique. 
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Fig. I.78 

Influence de la vitesse de mise en charge sur la courbe contrainte-déformation. La pente de 
la courbe, donc le module d'élasticité, dépend de la vitesse d'installation de la force d'étire- 
ment. (D'après Taylor et al., 1990.) 


Toutefois, lors de l'application de techniques myotensives, la vitesse de 
mise en charge est en général faible, ne serait-ce que pour éviter de pro- 
voquer un réflexe d’étirement. Il semble donc que, dans ce cas, le paramè- 
tre de la vitesse de mise en charge influence le comportement 
biomécanique du tissu conjonctif de façon plus significative. 


La vitesse de mise en charge modifie également le comportement du tissu 
dans la zone de charge maximale. Lors d’une mise en charge plus rapide, 
la charge de rupture du tissu conjonctif est plus élevée et la quantité 
d'énergie absorbée augmente (Butler et al., 1978 ; Taylor et al., 1990). 


Le comportement de la zone de transition os-ligament est également sen- 
sible à la vitesse de mise en charge. Noyes et al. (1974) ont réalisé des ex- 
périences sur le segment os-ligament croisé antérieur—-os provenant de 
préparations anatomiques animales. Dans la plupart des cas, des vitesses 
de mise en charge lentes ont tendance à provoquer un arrachement os- 
seux, alors que des vitesses de mise en charge rapides provoquent plus 
souvent une rupture ligamentaire. D’autres facteurs peuvent également 
influencer le type de lésion. Noyes (1977) a ainsi constaté que le risque 
d’arrachement osseux augmentait après une immobilisation. 


Étirements successifs 


= 


Le tissu conjonctif réagira différemment au début et à la fin d’une série 
d’étirements successifs (voir notamment Viidik et Vuust, 1980 ; Taylor et 
al., 1900 ; et Hannafin et al. (1995). La Fig. L.79 illustre le comportement 
du tissu conjonctif soumis à des étirements successifs. 


Suite à une série d’étirements, la souplesse s’est accrue : à contrainte éga- 
le, la déformation augmente. Il s’agit du phénomène de fluage. Graphi- 
quement, la courbe se déplace vers la droite. Mais au même moment, la 
pente (a) dans la zone quasi linéaire de la courbe croît : le module d’élas- 
ticité augmente. Cela signifie une plus grande rigidité, ce qui semble pa- 
radoxal eu égard au point précédent. En pratique clinique, cette 
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Immobilisation 





Fig. 1.79 
Représentation schématique de l'influence de sollicitations successives exercées sur le tissu 
conjonctif. Trois cycles sont représentés. On constate que : 


(1) la courbe dans son ensemble se déplace vers la droite (flèche) : à contrainte égale, le 
tissu est plus déformable (fluage) ; 


(2) la pente dans la zone quasi linéaire augmente (03 > ©) : le module d'élasticité 
augmente ; 


(3) à déformation égale (£'), la contrainte diminue (63 < 61) : manifestation du phénomè- 
ne de relaxation. 


contradiction apparente peut s'expliquer de la façon suivante : suite à 
l’applications successives d’une technique myotensive donnée, l’amplitu- 
de de mouvement augmente. En revanche, la résistance tissulaire est plus 
élevée à la fin du mouvement (sensation de fin de mouvement) ; le mou- 
vement est plus fortement freiné. Ce mécanisme fondamental protège les 
structures articulaires d’un étirement trop important voir d‘une subluxa- 
tion. 


2 


Notons encore qu’au cours de la série d’étirements apparaît le phénomène 
de relaxation puisque, à déformation égale (£'), la contrainte diminue. 
Mais cette différence s’atténue au fur et à mesure des étirements ([o, — 6,] 
< [o, — 6,]). Ainsi, lors de l'application de techniques myotensives ayant 
pour objectif la diminution de la force passive d’un muscle, l'effet est le 
plus marqué au début. Après plusieurs cycles, l'efficience de la technique 
diminue. 


Noyes (1977) a déterminé la capacité de résistance du ligament croisé an- 
térieur sur quatre groupes d'animaux de laboratoire. Un groupe n’a pas 
été immobilisé (groupe contrôle). Les animaux composant les trois autres 
groupes ont eu leur genou immobilisé avec un plâtre pendant 8 semaines. 
Un premier groupe a été testé tout de suite après enlèvement du plâtre : 
la résistance maximale était diminuée de 39 % par rapport au groupe con- 
trôle. Les deuxième et troisième groupes ont été testés respectivement 
après 5 et 12 mois de revalidation. La perte était encore respectivement de 
21 % et 8 % (voir Fig. I.80 p. 106). 
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Fig. 1.80 

Diminution de la résistance maximale (en %) du ligament croisé antérieur après 8 semaines 
d'immobilisation sans revalidation, et après une revalidation de respectivement 5 et 12 mois. 
(D'après Noyes, 1977.) 


La perte rapide de la résistance maximale et du module d’élasticité du tis- 
su conjonctif après immobilisation a été décrite par Akeson et al. (1980), 
Woo et al. (1982), Viidik (1987) et Matsumoto et al. (2003). Newton et al. 
(1995) ont observé une différence concernant le module d’élasticité du li- 
gament croisé antérieur. Ils indiquent toutefois que cette différence n’est 
pas significative. Ils ont par ailleurs constaté l'absence de différence signi- 
ficative en fonction de la position d’immobilisation quelle que soit la ten- 
sion exercée sur le ligament. 


Entraînement et mobilisation 


Selon le type d’entraînement, le tissu musculaire peut soit s’allonger soit 
se raccourcir. En effectuant un travail musculaire excentrique sur toute 
l'amplitude de mouvement, l'unité tendinomusculaire subit un allonge- 
ment. Un travail concentrique en course interne du mouvement induira 
en revanche un raccourcissement. L’entraînement a pour effet d’augmen- 
ter le module d’élasticité et la résistance maximale des ligaments et des 
tendons (voir Tipton et al., 1970 ; Noyes, 1977 ; Viidik et Vuust, 1980). En 
outre, ces tissus pourront alors stocker davantage d'énergie, ce qui pré- 
sente un avantage précieux notamment lors d’activités sportives telles 
que le saut, et plus généralement pour celles qui requièrent une force ra- 
pidement mobilisable, c’est-à-dire une force explosive élevée. 


Techniques myotensives 


= 


L'influence des différentes techniques myotensives sur les muscles ischio- 
cruraux a été examinée par Sady et al. (1982), Van Coppenolle (1984) et 
Walin et al. (1985). Van Coppenolle a analysé la variation de longueur des 
muscles ischiocruraux en fonction de l’angle de flexion de la hanche, ge- 
nou tendu. Quatre techniques myotensives différentes ont été appliquées 





Age 


Température 
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pendant 2 semaines. Les paramètres de comparaison ont été le gain total 
ainsi que la perte après 11 jours post-entraînement. Les techniques 
investiguées sont les suivantes : 


*_ étirement statique ; 

°_ étirements balistiques (insistances) ; 

+ relaxation post-isométrique (PNF111, CR?) ; 

* relaxation post-isométrique suivie d’une contraction des antago- 
nistes (PNF2, CRAC!3). 


D’après cette analyse, ce sont les techniques PNF qui donnent, de manière 
significative, les meilleurs résultats pour les deux paramètres. Etnyre et 
Abraham (1986) confirment ces résultats lors de l’application des techni- 
ques d’étirement statique, des techniques CR et des techniques CRAC sur 
le muscle soléaire. Ces auteurs n’ont pas examiné les pertes après la fin du 
programme d’étirement. 


Dans les semaines qui suivent la fin du programme d’étirement, le muscle 
revient à son état de longueur initial. Walin et al. (1985) et Van Roy et al. 
(1987) ont déterminé qu’un minimum de deux séances d’entraînement 
hebdomadaires d’environ 25 minutes est nécessaire pour stabiliser l’al- 
longement obtenu. 


Lors de tests effectués sur des rats âgés respectivement de 3, 12 et 34 mois, 
Viidik (1987) a constaté que la pente de la courbe contrainte-déformation 
augmentait chez les animaux plus âgés. Chez l’être humain, la résistance 
des tendons et des ligaments augmente pendant les 20 premières années. 
Cet état se maintient pendant un certain temps puis diminue avec l’âge 
(Viidik et Vuust, 1980). En étudiant le comportement mécanique des ten- 
dons des muscles long palmaire et long extenseur du pouce, Hubbard et 
Soutas-Little (1984) n’ont toutefois pas pu confirmer ces observations. Ils 
supposent que les résultats pourraient être biaisés par l'influence d’autres 
facteurs tels que l’alimentation, l’état de santé général, la présence éven- 
tuelle d’une pathologie, ou le niveau d'entraînement physique. En outre, 
la teneur en eau des tissus diminuant avec l’âge, la concentration en eau 
joue un rôle important : la déformabilité du tissu diminue. 


À l’aide d’un modèle théorique, Maes et al. (1989) ont calculé que la cour- 
be contrainte-déformation se déplace vers la droite en fonction de l’aug- 
mentation de la température ; au moins en théorie, le tissu s’assouplit. Ces 
calculs ont été réalisés dans un intervalle se situant environ entre 21 °C et 
40,5 °C. 


11  PNF: facilitation proprioceptive neuromusculaire 
12 CR: contraction-relâchement 
13 CRAC: contraction-relâchement-contraction des antagonistes 
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Woo et al. (1987) ont examiné l'influence de la température sur le liga- 
ment fémorotibial sur 10 genoux de chien. Ils ont pu dégager trois cons- 
tations. Tout d’abord, le phénomène d’hystérésis diminue lorsque la 
température augmente : la surface entre les courbes de contrainte-défor- 
mation diminue. Ensuite, le phénomène de relaxation est moins pronon- 
cé à basse température, la force avec laquelle le tissu résiste diminue 
moins vite. Enfin, pour une déformation donnée, la contrainte est plus 
faible à température élevée, la déformabilité augmente. 


Dandoy (1981) a soumis des personnes volontaires à des exercices d’étire- 
ment effectués à différentes températures. Des groupes musculaires ont 
été testés à température corporelle normale (groupe contrôle), après ap- 
plication d’un enveloppement de fango (groupe chaleur), et d’un envelop- 
pement froid constitué de sacs de glace (groupe froid). Le groupe chaleur 
a montré une différence significative par rapport au groupe contrôle, ce 
qui n’a pas été le cas pour le groupe froid. Il est important de relever 
qu'après un délai de 20 jours, la différence de perte enregistrée entre le 
groupe chaleur et le groupe contrôle était la plus importante. Cette diffé- 
rence était la plus faible entre le groupe froid et le groupe contrôle. Celle 
observée entre le groupe chaleur et le groupe froid n’était en revanche pas 
significative. 


Facteurs hormonaux 


+ 


Pendant les trois dernier mois de grossesse, la déformabilité des liga- 
ments et des tendons au niveau de l'articulation du pubis augmente, no- 
tamment en raison d’une concentration hématique plus élevée de 
progestérone (Tortora et Grabovski, 1994). Dans la mesure où la concen- 
tration de progestérone diminue à la fin du cycle menstruel, cet aspect 
peut également revêtir une certaine importance dans le cadre du syndro- 
me prémenstruel. La progestérone aurait une influence sur le tissu con- 
jonctif et en particulier sur la paroi des vaisseaux. 


Albert et al. (1997) ont examiné une influence éventuelle de la concentra- 
tion de relaxine dans le cas de plaintes au niveau de la ceinture pelvienne 
chez 910 femmes enceintes de 33 semaines. Aucune relation n’a pu être 
établie. Wood et al. (2003) ont constaté un fluage accru de tendons isolés 
de rats sous l’influence de la relaxine et du pentapeptide NKISK. Othera 
et al. (2001) ont comparé le comportement de contrainte-déformation 
des ligaments croisés antérieurs et des ligaments fémorotibiaux de rattes 
porteuses et non porteuses avant et après une immobilisation de 2 semai- 
nes de l’articulation du genou en flexion. La différence entre les deux 
groupes n’a pas été statistiquement significative. Une tendance a cepen- 
dant pu être dégagée, à savoir que la grossesse conjuguée aux facteurs 
hormonaux pourrait retarder le début de contractures au niveau du mem- 
bre immobilisé. Une influence des facteurs hormonaux sur l'articulation 
sacro-iliaque ou sur les articulations intervertébrales a été décrite par 
Lansac et al. (1983). 
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Médicaments 


Des substances à base de stéroïdes injectées dans les articulations ou dans 
le tissu conjonctif ont une influence sur le comportement biomécanique 
de la structure concernée. Des examens dans ce sens réalisés par Noyes 
(1977) chez des primates indiquent que la résistance maximale diminue 
après l'injection. En revanche, une amélioration du comportement bio- 
mécanique du tissu conjonctif lésé a pu être constatée suite à l'injection 
de substances non stéroïdiennes (Carlstedt et al., 1986). 
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Nous allons ici tenter une synthèse des questions cinématiques et dyna- 
miques, et présenter différents modèles pour déterminer s’il existe, oui ou 
non, des principes généraux de fonctionnement des articulations. 


Dès le début de cet ouvrage (voir point 2 p. 3) nous avons énuméré six fac- 
teurs qui déterminent le mouvement d’une articulation. Nous allons en 
analyser les deux premiers de façon plus approfondie : la forme des sur- 
faces articulaires et la disposition des structures capsulo-ligamentaires. 


Généralités sur la fonction ligamentaire 


[ææ 
é 





Clarifions, de prime abord, la question de la fonction générale des liga- 
ments. On admet habituellement que les ligaments freinent ou guident le 
mouvement. Ils ont donc une fonction de soutien et de stabilisation qui 
autorise certains degrés de liberté et en empêche d’autres. Même si cette 
fonction existe sans aucun doute, nous estimons que la première fonction 
des ligaments est la cohésion osseuse (angl. : osseous cohesion ; all. : 
Zusammenhalt der knôchernen Strukturen). Les ligaments limitent le 
mouvement selon un premier degré de liberté, à savoir la décoaptation 
(par décoaptation, on comprend un mouvement de translation le long de 
l’axe longitudinal des os concernés). 


Schématisation des surfaces articulaires 


En schématisant les principes généraux qui guident la construction des 
articulations, on constate que les différents types de surfaces articulaires 
et les dispositions des ligaments peuvent être classés d’après leurs fonc- 
tions. 


MacConaill et Basmajian (1969) ont proposé de ramener la géométrie tri- 
dimensionnelle des surfaces articulaires à deux formes de base qui se ré- 
fèrent à la courbure de Gauss (K) (voir point 6 p. 48 et plus précisement 
p.52) : 

+ __la forme ovoïde (concave ou convexe) : K> 0; 

* la forme sellaire : K< 0; 

* les surfaces articulaires planes (K = 0). Comme la surface d’une ar- 

ticulation n’est jamais un plan géométrique pur, celles-ci peuvent 
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être considérées comme un cas particulier des deux formes précé- 
dentes. En outre, d’après la définition de la courbure gaussienne, 
cette catégorie comprend également les surfaces articulaires cylin- 
driques. 


Classification des ligaments 


La classification des ligaments se fonde sur la position de deux ligaments 
par rapport au plan de mouvement, en sachant que nous nous limitons, 
en général, au plan bidimensionnel. Ce n’est pas une règle absolue car, en 
réalité, un ligament peut présenter plusieurs aspects énumérés ici. Pour 
des raisons didactiques, nous allons néanmoins les discuter séparément. 


Lorsque deux ligaments se situent dans un même plan, plusieurs possibi- 
lités peuvent être envisagées : 


+ le plan des ligaments est identique au plan de mouvement ; il faut 
alors distinguer entre : 


— des surfaces articulaires courbes (par exemple les articulations 
cylindriques, les articulations sphériques analysées sur un seul 
plan, etc.) et 


— des surfaces articulaires planes (arthrodie). 
+ __le plan des ligaments est perpendiculaire au plan de mouvement ; 
+ les ligaments croisés ; 
+ _ les ligaments qui représentent un pivot ; 
*__les ligaments qui forment une surface articulaire ; 
+ les ligaments qui ne traversent aucune articulation. 


Ces six possibilités vont être examinées au point 12.2 p. 112. 


Conditions limitatives 


Pour simplifier notre analyse, nous excluons volontairement la fonction 
musculaire et notamment ses mécanismes de protection neuronaux. 
Nous procédons donc à l'analyse des mouvements passifs. Sauf exception, 
les ligaments et le cartilage articulaire sont considérés comme non dé- 
formables, donc isométriques. Dans la plupart des cas, les aspects présen- 
tés sont décrits dans les deux directions de l’espace. 


12.1 Jeu articulaire 


La notion de « jeu articulaire » (angl. : joint play, loose packed position ; 
all. : Gelenkspiel) occupe une importance capitale dans la thérapie ma- 
nuelle et l’ostéopathie structurelle. Pour effectuer des techniques dites 
structurelles, il faut non seulement une certaine mise en tension, mais 
aussi un certain jeu articulaire. Les mobilisations et a fortiori les manipu- 
lations sont impossibles voire dangereuses lorsqu'elles sont pratiquées en 
position de verrouillage. 
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Les explications suivantes montrent que vouloir définir des principes bio- 
mécaniques généraux pouvant servir de « fil rouge » pour la thérapie ma- 
nuelle est une démarche difficile et parfois impossible. Les résultats 
doivent être constamment remis en question et les concepts de traitement 
fondés sur ces principes exigent une vérification continue. À la tentation 
de la généralisation s'oppose, en fin de compte, la pratique thérapeutique 
qui consiste à prendre en compte autant que possible non seulement la 
spécificité de la dysfonction, mais aussi l’individualité, la singularité du 
patient. Le grand art consiste à créer une mise en tension spécifique et 
adaptée qui prend en compte les propriétés biomécaniques de l’articula- 
tion ainsi que le caractère unique du patient et de sa dysfonction. 


Définition biomécanique 

Nous savons qu’il n’y a mouvement que lorsque les ligaments sont plus ou 
moins détendus. Le jeu articulaire définit la position dans laquelle les li- 
gaments sont le plus détendus. La somme des forces ligamentaires appli- 
quées sur une articulation est alors minimale. Il en résulte que 
l'amplitude du jeu articulaire dépend de la position articulaire. Lorsqu'on 
effectue une traction à partir de cette position dans laquelle les muscles 
sont détendus, on provoque une décoaptation"{ dans l'articulation don- 
née et l’on peut augmenter au maximum la distance (d) entre les deux sur- 
faces articulaires (voir Fig. I.81). 


Nous proposons de définir le jeu articulaire par la décoaptation. L'interac- 
tion de la forme des surfaces articulaires (courbure instantanée) et de la 
disposition des ligaments constitue un facteur important dans la mé- 
canique articulaire. 





Fig. 1.81 

Représentation schématique du jeu articulaire. À gauche, la position dans laquelle les liga- 
ments sont, en général, le plus détendus. À partir de cette position, les pièces osseuses peu- 
vent être séparées d'une distance (d) par une traction (à droite). Il s'agit d'une 
décoaptation et on peut parler de jeu articulaire. 





14 La décoaptation peut être obtenue lors d’une traction, lorsque les surfaces articulaires s’éloig- 
nent l’une de l’autre dans un sens axial. 
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C’est l'existence du jeu articulaire qui permet des mouvements passifs qui 
n'existent pas dans les mouvements actifs guidés par les muscles (par 
exemple la translation latérale dans l'articulation du genou). On peut aus- 
si supposer qu’un grand jeu articulaire équivaut à une grande instabilité. 
La décoaptation est un bon paramètre général pour vérifier l’existence du 
jeu articulaire, et elle peut en outre être vérifiée par la radiographie. En re- 
vanche, des composantes de mouvement comme le varus/valgus ou les 
translations antéropostérieures constituent des paramètres très spécifi- 
ques. La définition du jeu articulaire que nous présentons ici est très 
fonctionnelle ; toutefois, elle ne peut remplacer les tests articulaires pour 
confirmer ou infirmer la présence d’une lésion anatomique (par exemple 
une rupture). Il faut des tests spécifiques pour examiner spécifiquement 
certaines structures. 
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12.2 Essai de classification fonctionnelle des ligaments 


12.2.1 Articulations dont le plan des ligaments correspond au plan 
de mouvement 


Surfaces articulaires courbes 


Au sein des articulations aux surfaces courbes dans lesquelles les liga- 
ments se trouvent dans le plan du mouvement, c’est le ligament situé du 
côté controlatéral par rapport à la direction du mouvement qui est tendu. 
La situation est simple. La tension du ligament dépend de l’amplitude de 
mouvement et de la longueur du bras de levier. Le fait que le bras de levier 
dépend de la position du centre de rotation nous prouve qu’il est impor- 
tant de connaître le CR. En principe, il se trouve du côté de la surface ar- 
ticulaire convexe. Pour simplifier, la Fig. 1.82 présente une surface 
articulaire sphérique. Le mouvement est freiné lorsque le moment du li- 
gament correspond au moment du mouvement. Par rapport aux condi- 
tions d'équilibre, cela donne l'équation suivante : 


Frig * BdLiig = Fvi * BdLyyi (1.41) 
La fin du mouvement n’est pas dure (mur de brique) mais correspond au 
comportement de contrainte-déformation du ligament donné. Des no- 
tions telles que « barrière dure », « dure et élastique » ou « molle et 
élastique », qui peuvent qualifier une sensation de fin de mouvement, ne 
sont, en fin de compte, qu’une tentative de décrire subjectivement la cour- 
be de contrainte-déformation de la structure déformée (voir Fig. 1.83). 
Dans ce cas, il importe peu qu’il s'agisse de ligaments ou de muscles. En 
revanche, il ne faut pas oublier que les ligaments contiennent des proprio- 
cepteurs et qu’en augmentant la contrainte, ils déclenchent une réponse 
réflexe du muscle. 
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Fig. I.82 
Disposition des ligaments dans le plan du mouvement d'une articulation sphérique. Le ligament situé du côté controla- 
téral à la direction du mouvement est mis en tension. 


BdLiiÿ bras de levier de la force de freinage du ligament 
BdLm+ bras de levier de la force déclenchant le mouvement. 
CR centre de rotation 

Aig force de freinage du ligament 

Fmvt force qui provoque le mouvement 


[eo] 


F Lig 


Fig. 1.83 
Lorsqu'un ligament est mis en tension (£'), il réagit par un comportement de contrainte-déformation individuel et aug- 
mente la force (Fig). | 
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* En analysant la formu- 
le 1.45, le lecteur se ren- 
dra compte qu'il y a un 
problème d'unités. De 
fait E‘ exprime ici plutôt 
la rigidité ou la raideur 
ou sens k = F/ [N/m] 
(constante d'un ressort, 
avec F, la force qui in- 
duit un allongement à). 


1 





Ajoutons que le paramètre « bras de levier » participe de deux manières. 
D'un côté, et comme indiqué dans l’équation 1.42, il est un facteur qui dé- 
termine le moment. De l’autre, il détermine la déformation du ligament 
(e'). Cette déformation est une fonction de l’amplitude et du bras de levier 
du ligament (BdLi;,). Nous obtenons donc l'équation suivante : 


NE MIS (L.42) 


étant l'amplitude [°] à partir du point où le ligament est mis en tension. 


Si l’on fait abstraction de la section transversale du ligament, la loi de 
Hooke peut être appliquée : 


Fig =E""€ (1.43) 
E' étant le module d’élasticité momentané correspondant à une déforma- 
tion €". 
Les équations I.42 et 1.43 donnent : 


M (1.44) 
Fiig = 180 Ÿ° E"" Bdliig 

En remplaçant F;;, dans l’équation I.41 p. 112 par l'équation 1.44, on ob- 
tient le moment ligamentaire (M,,,) : 


(L.45)* 


June 
Mig = en ® EBdliie 


us 
180 
Nous constatons que le bras de levier (BdL) intervient au carré, ce qui veut 
dire qu’un petit changement du bras de levier peut avoir des conséquen- 
ces importantes sur l'articulation et les structures périarticulaires. Ce fait 
n’est pas inintéressant lorsqu'on considère que le déplacement éventuel 
du centre de rotation dans le cas d’une dysfonction modifie le bras de le- 
vier. 

Pour illustrer notre propos, supposons un muscle brachial contracturé 
entraînant une limitation de l’extension du coude. Dans ce cas, on consta- 
te que l’extension réalisée passivement lors d’une mobilisation n’augmen- 
te l'amplitude que difficilement et de façon limitée. Cette mobilisation 
déclenche souvent une douleur à la face postérieure de l'articulation du 
coude. Du point de vue cinématique, cette situation peut être analysé 
comme suit (voir Fig. 1.45). 


Si le muscle brachial est très tendu, on peut supposer que le centre de 
mouvement se rapproche du muscle. La tentative de mobilisation décrite 
ci-dessus provoque une compression de la partie postérieure de l’articu- 
lation. Cette compression fait accroître la pression sous-chondrale, ce qui 
déclenche la douleur. Si l’on ajoute une traction à l’extension du coude, on 
ramène par là le centre de rotation dans sa localisation correcte, ce qui ré- 
duit, voire élimine la compression dans la partie postérieure et donc la 
douleur. Le patient ressent l’étirement du muscle contracturé. 
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AÏE!! Pression augmente 


Fig. I.84 

Modèle pour expliquer la douleur qui survient dans la partie postérieure du coude pendant la mobilisation en extension 
d'un muscle brachial contracturé (A). En ajoutant une traction au niveau de l’avant-bras (B), on repositionne le centre 
de rotation (CR), la pression sous-chondrale n'augmente pas etle muscle brachial peut être étiré. Cet exemple explique 
l'efficacité de cette technique de mobilisation. 


En utilisant des techniques de mobilisation ou de manipulation avec de 
grands bras de levier, les forces ligamentaires peuvent augmenter très ra- 
pidement. En revanche, ces forces augmentent moins lorsque les bras de 
levier sont courts. 


Surfaces articulaires planes (arthrodie) 


Si les surfaces articulaires sont planes, le mouvement principal est le glis- 
sement (la translation) (Fig. 1.85A). L’amplitude dépend de la détente li- 
gamentaire dans la position initiale. Si, dès sa position initiale, le ligament 
est tendu, la théorie veut qu’il n’y ait pas de mouvement. Si le ligament est 
détendu, un mouvement de glissement est possible, mais on peut aussi sé- 
parer les deux os et créer un jeu articulaire. Le jeu articulaire atteint son 
maximum dans la position neutre (Fig. I.85B). 


ï 


A B 
à K— | K— 

$ S 
Fig. I.85 
A) Représentation schématique d'un mouvement de glissement le long du plan des surfaces 
articulaires. Ce mouvement est possible parce que, dans la position initiale, les ligaments 
sont détendus. Théoriquement, l'amplitude (s) est identique des deux côtés. 
B) Le jeu articulaire (d) est possible, puisqu'en position neutre, les ligaments sont dé- 
tendus. 
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Modèle de Huson 





En nous appuyant sur le modèle proposé par Huson (1965), nous présen- 
tons ici une analyse dans laquelle les ligaments sont représentés par des 
bielles. Comme indiqué dans la Fig. 1.86, le point A situé sur la pièce os- 
seuse mobile se déplace sur un arc de cercle. Ce mouvement est limité par 
le contact des surfaces articulaires. Celles-ci se sont rapprochées de la dis- 
tance d ; autrement dit, le point A atteint la tangente à la surface articu- 
laire du segment articulaire immobile (droite g). Le centre de cet arc se 
situe au niveau du point C, le point d'application du ligament. L’arc de 
cercle est donc une fonction du rayon (r) qui représente une partie du li- 
gament (AC) et de l’angle «& balayé par cette partie. Étant donné que l’am- 
plitude de mouvement (s) dépend, entre autres, de la longueur AC, on 
peut parler de la longueur fonctionnelle du ligament. Si cette longueur 
fonctionnelle est plus élevée, l'amplitude augmente et inversement. Par 
conséquent, l'amplitude dépend non pas de la longueur anatomique mais 
de la longueur fonctionnelle du ligament. 


Tous les points du segment mobile décrivent le même arc de cercle, c’est- 
à-dire qu’il s’agit d’une translation. En principe, il suffit que deux points 
d’un système de référence mobile parcourent le même trajet pour qu’on 
parle de translation. La méthode de Reuleaux permet de confirmer l’exis- 
tence d’une translation (voir Fig. I.87). Les bissectrices sont parallèles, le 
centre de rotation se situe à l'infini. 
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Fig. I.86 

Schéma représentant la relation entre l'amplitude de mouvement (s), la longueur fonction- 
nelle du ligament (r) et le jeu articulaire (d ). Le point À réalise, théoriquement, un mouve- 
ment de cercle avec un angle © dont le centre se trouve au point d'application du ligament 
(C). Le point A effectue ce mouvement circulaire jusqu'à ce qu'il se retrouve sur la ligne droi- 
te g qui est la tangente à la surface articulaire de l’autre segment. On constate que ce n'est 
pas la longueur anatomique mais la longueur fonctionnelle du ligament qui détermine l'am- 
plitude. 





Fig. 1.87 
Grâce à la méthode de Reuleaux, on peut démontrer que le mouvement représenté est une 
translation : les bissectrices sont parallèles. 
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En réalité, le mouvement représenté schématiquement dans la Fig. L.85 
p. 115 s’effectue de cette manière. Il s’agit d’un glissement le long des sur- 
faces articulaires. Lorsque les ligaments sont symétriques, l'amplitude de 
mouvement est identique des deux côtés. Huson (1982) a ainsi pu répon- 
dre à la question de savoir comment des ligaments de longueurs identi- 
ques doivent être disposés pour permettre un mouvement uniquement 
vers un seul côté. Le modèle ci-dessus nous fait comprendre que l’ampli- 
tude est plus élevée du côté du ligament présentant la longueur fonction- 
nelle la plus grande (Fig. L.88B). Il est alors évident que la longueur 
fonctionnelle du ligament (r) et le jeu articulaire (d) constituent des fac- 
teurs déterminants pour l’amplitude (s) (voir Fig. I.88). 


S} s2 


Re 








B A C 


Fig. I.88 

A nie la position initiale avec une disposition asymétrique des ligaments. Cette disposi- 
tion permet un certain jeu articulaire. 

En B, l'amplitude (51) est élevée parce que la longueur fonctionnelle du ligament (r1) est 
grande. Dans notre exemple, elle correspond à la longueur anatomique. 

En C, l'amplitude (5) est faible parce que la longueur fonctionnelle du ligament (r2) est fai- 
ble. 
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Analyse formelle des relations entre l'amplitude et la longueur fonctionnelle 
du ligament 


Pour des raisons didactiques, nous présenterons ici Un cas particulier où la lon- 
gueur fonctionnelle (r) et la longueur anatomique du ligament (AC) sont identi- 
ques. La Fig. 1.89 nous montre que le ligament réalise un mouvement circulaire 
autour du point C avec une amplitude ©. Mathématiquement, les relations suivan- 
tes peuvent être établies : 


s=r"sinœ (1.46) 


d=r:(1-cost) 


Cette équation montre clairement que le mouvement de translation (s) est une 
fonction de la longueur fonctionnelle du ligament. 








Fig. 1.89 
Représentation graphique de la relation exprimée dans l'équation 1.46 entre le rayon fonc- 
tionnel (r) d’un ligament, le jeu articulaire (d ) et l'amplitude de translation (s). | 
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Puisqu’un jeu articulaire élevé tend vers une certaine instabilité, la 
question se pose de savoir si l‘on peut limiter le jeu articulaire sans pour 
autant diminuer l'amplitude de mouvement ; dans ce cas, quelle doit être 
la disposition des divers éléments repris dans la Fig. 1.88 p. 118 afin de ré- 
duire cette instabilité potentielle. Huson a démontré que l'instabilité peut 
être influencée par inclinaison 8 du plan de l'articulation (ligne droite g) 
(voir Fig. I.90). Si le plan est incliné, la localisation du point A est plus 
basse (position A") que dans le cas d’un plan articulaire non incliné (po- 
sition A'). Cette nouvelle position A" augmente l'arc de cercle et ainsi 
l'amplitude (s). L'amplitude a augmenté sans que le jeu articulaire ait été 
modifié. Réciproquement, cela indique que, pour une amplitude identi- 
que, le jeu articulaire et l'instabilité potentielle diminuent dans le cas 
d’une surface articulaire inclinée. Par ailleurs, on peut noter qu’une telle 
inclinaison induit une limitation de l’amplitude du mouvement dans 
l’autre sens. 
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Fig. I.90 

En inclinant le plan articulaire (g') d’un angle 8, l'amplitude (s) augmente alors que le jeu articulaire (d') ne varie pas. 
Dans le cas d'un plan articulaire (g) non incliné, le point À se déplacerait en A'. L'amplitude serait moins élevée. L'incli- 
naison du plan articulaire déplace le point A vers la position A". 
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Formalisation du modèle de Huson 


© 
O 





Mathématiquement, cette relation peut être exprimée comme suit : 
s=r"sin0 (47) 


d = r + sin@ tan 


où r représente la longueur fonctionnelle du ligament, d le jeu articulaire, s l'am- 
plitude de mouvement et @ l'inclinaison du plan articulaire. 


En prenant comme unité de mesure la longueur fonctionnelle du ligament, c'est- 
à-dire r = 1, s et d peuvent être déterminés en fonction de 6. Les graphes des 
fonctions sont représentés à la Fig. 1.91 qui montre que, lors d'une faible inclinai- 
son de 10°, le jeu articulaire (d ), qui est le reflet de l'instabilité, ne varie que peu. 
En revanche, l'amplitude de mouvement a fortement augmenté. Ainsi avons-nous 
atteint notre objectif de départ, à savoir augmenter l'amplitude de mouvement 
sans pour autant accroître l'instabilité (le jeu articulaire) ou, inversement, réduire 
l'instabilité tout en maintenant l'amplitude identique. 


r/s 





O[°] 
Fig. 1.91 
Représentation graphique de la relation entre le rayon ou longueur fonctionnelle (r) d’un li- 


gament et l'angle d'inclinaison de la surface articulaire (0) par rapport à l'amplitude (s) et 
le jeu articulaire (d ). 


Application pratique du modèle 


Huson (1982) a transposé ce modèle de manière pertinente dans l’espace 
tridimensionnel en précisant que l'articulation calcanéo-cuboïdienne suit 
ces principes (voir Fig. L.92 p. 122). Par la palpation, on peut facilement 
vérifier que par rapport au calcanéus, l’os cuboïde glisse davantage vers la 
face plantaire que vers la face dorsale. D’un point de vue anatomique, le 
ligament calcanéo-cuboïdien inférieur se situe très postérieurement sur le 
calcanéus. Dès qu’il a dépassé l’interligne articulaire, il s’insère sur l'os cu- 
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boïde. Comme l’illustre la Fig. I.92, il s’agit d’un mouvement tridimen- 
sionnel. En réalité, le plan articulaire est incliné par rapport à l’axe 
longitudinal du calcanéus et il n’est pas plan. Le cuboïde, en glissant vers 
la face plantaire, réalise une flexion associée à une supination et à une ad- 
duction. 
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A B 
Fig. I.92 


Schéma d'une disposition ligamentaire tridimensionnelle pour un mouvement bilatéral (A) 
et un mouvement unilatéral (B). (D'après Huson, 1982.) 


12.2.2 Articulations dont le plan des ligaments est situé 
perpendiculairement au plan de mouvement 


Afin d’analyser l'influence d’une telle disposition ligamentaire, référons- 
nous à l'exemple idéal d’une surface articulaire circulaire. Dans ce cas de 
figure, nous pouvons nous limiter à l'analyse d’un seul ligament, étant 
donné que, lors de la projection dans le plan de mouvement, les deux li- 
gaments se recouvrent. 


Si le centre de rotation (CR) se confond avec le centre de courbure (CC) de 
la surface convexe (voir Fig. I.93), il n'existe qu’un seul point où le liga- 
ment peut s’insérer pour assurer sa fonction sans pour autant entraver le 
mouvement primaire : il s’agit du centre de rotation (A = CR = CC). C’est 
le seul point qui ne bouge pas. Puisqu'il s’agit d’un mouvement de glisse- 
ment pur, ce point représente en même temps le centre de courbure (CC). 
Dans ce contexte, la localisation du point d'insertion distal n’a aucune im- 
portance. Le ligament assure la cohésion osseuse sans freiner le mouve- 
ment. Il est évident qu'il s’agit ici d’un exemple idéalisé puisque le centre 
de rotation est un point infinitésimalement petit — il s’agit d’un point ma- 
thématique — et que, par conséquent, aucun ligament ne pourrait s’insé- 
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| A=CR=CC 
Fig. 1.93 


Si un ligament s'insère au centre de courbure d'une surface articulaire circulaire, le mouve- 
ment n’est entravé dans aucun sens. Le centre de courbure constitue le seul point qui rem- 


plit cette condition. 
| 
Fig. I.94 
Si, dans sa position initiale, le ligament est détendu, l'application d'une force de traction 
axiale peut créer une décoaptation dans l'articulation et mettre en évidence le jeu articulaire. 





— +— 


rer réellement sur ce point. 


Ce modèle d'analyse est une idéalisation ; néanmoins, il nous permet de 
tirer des conclusions sur la position du centre de mouvement et/ou de 
l'axe de mouvement à partir de la disposition anatomique des ligaments. 
Par exemple, les ligaments de l'articulation tibiotalienne s’insèrent à l’ex- 
trémité distale des malléoles, à savoir au niveau des points de percée de 
l'axe de mouvement. On trouve une situation semblable au niveau de l’ar- 
ticulation du coude. 


En ajoutant la notion de jeu articulaire, les surfaces articulaires peuvent 
être séparées d’une distance (d) (Fig. 1.94). 
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Si un jeu articulaire existe, la situation est comparable aux articulations 
planes et on peut également parler d’instabilité. Le mouvement sera une 
translation, vers la droite et vers la gauche. Analysons ce qui se passe lors 
d’une translation vers un seul côté. L’amplitude de mouvement peut être 
réduite de plusieurs manières : 


* en raccourcissant le ligament ; 

* eninclinant le ligament ; 

* eninclinant le plan articulaire ; 

. en ajoutant des ligaments supplémentaires. 


Ces quatre cas de figure sont illustrés dans les Fig. L.95 et L.96. 


L’instabilité potentielle peut être diminuée en rapprochant le point d’in- 
sertion distal du ligament de l’interligne articulaire, ce qui équivaut à un 
raccourcissement du ligament. Une réduction supplémentaire peut être 
obtenue en déplaçant le point d'insertion distal dans le sens opposé à celui 
du mouvement, le ligament devient oblique. En inclinant la surface arti- 
culaire, l’instabilité se réduit encore davantage. Par ailleurs, la concavité 
de la surface articulaire peut conduire à une stabilisation bilatérale. 


Si l’on veut réduire encore plus l'instabilité bilatérale, on peut ajouter un 
deuxième ligament à obliquité opposée. Le même résultat peut être obte- 
nu par un ligament triangulaire dont les fibres convergent vers un seul 
point, comme c’est le cas pour le ligament deltoïde ou médial de la che- 
ville. 


12.2.3 Articulations aux ligaments croisés 


Pour cette analyse, nous nous référons à la seule articulation dont des li- 
gaments ont une disposition croisée, l'articulation fémorotibiale. Dans ce 
qui suit, nous allons nous limiter aux principes généraux d’une telle dis- 
position ligamentaire et simplifier l'analyse en ne tenant pas compte de la 
forme des surfaces articulaires. 


Système de bielles parallèles et de longueur identique 


Les ligaments croisés peuvent être considérés comme un système de 
deux bielles croisées (angl. : crossed four bar linkage ; all. : gekreuz- 
tes Pleuelstangensystem). Les ligaments croisés représentent les bielles. 
Afin de comprendre ce mécanisme, on peut partir d’un système simple, 
dans lequel les bielles sont parallèles et ont la même longueur. La Fig. I.97 
indique que les points d'insertion des bielles sur le corps mobile effec- 
tuent la même trajectoire circulaire. Il s’agit donc d’une translation. La vi- 
tesse angulaire des deux bielles est identique et les bielles restent 
parallèles pendant le mouvement. 
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A B C D 


Fig. I.95 
Réduction de l'instabilité d'articulations de type cylindrique par une disposition ligamentaire perpendiculaire au plan de 
mouvement. 


L'exemple À montre l'amplitude de translation 51. 
L'exemple B montre l'effet du raccourcissement du ligament : l'amplitude diminue pour devenir 52. 


Dans l'exemple C, on ajoute le déplacement du point d'insertion distal opposé à la direction du mouvement, le ligament 
devient oblique : l'amplitude diminue encore (s3). 


L'exemple D montre l'effet de l'inclinaison du plan articulaire. On obtient une concavité : l'amplitude de translation de- 
vient minimale (54) et donc l'instabilité est minimale. 


A B 


Fig. 1.96 

La stabilité peut être améliorée en ajoutant bilatéralement un deuxième ligament oblique (A). Dans B, l'obliquité du 
ligament est augmentée. Dans ce cas, il faut une structure osseuse pour fournir un point d'insertion ; cela augmente à 
son tour la concavité. L'instabilité est minimale. 





bd 
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Fig. 1.97 

Schéma d’un système de bielles parallèles et de longueur identique. Pendant le mouvement, 
les bielles restent parallèles et le corps mobile réalise une translation. Le mouvement de 
translation est confirmé par la méthode de Reuleaux. 


Système de bielles de longueurs différentes 


Si les bielles n’ont pas la même longueur, leurs déplacements ne sont plus 
identiques. Il s’agit donc d’un mouvement de rotation du corps mobile. En 
supposant qu’en position initiale les bielles soient parallèles, ce parallélis- 
me disparaît avec le mouvement. La vitesse angulaire des deux bielles est 
différente. En fonction de la disposition et de la longueur des ligaments, 
le centre de rotation peut se situer plus ou moins loin de l'articulation. 
Pendant le mouvement, sa position n’est pas constante. Comme indiqué 
dans la Fig. L.98, le centre de rotation se situe au point de croisement du 
prolongement virtuel des deux bielles. Les centres de rotation successifs 
définissent une courbe : la centrode. À notre connaissance, une telle dis- 
position ligamentaire n’a jamais été décrite, ni en anatomie ni en biomé- 
canique. Un tel système pourrait éventuellement être proposé pour une 
étude cinématique de la colonne vertébrale. Dans ce cas, les ligaments 
longitudinaux antérieur et postérieur représenteraient les bielles. Ils se- 
raient de longueurs différentes suite à un mouvement de bascule d’une 
vertèbre, par exemple. L'avantage d’un tel système est qu’il permettrait 
une certaine amplitude de mouvement sans pour autant augmenter la 
tension d’un ligament ou des deux. 


Système des bielles croisées 


Lorsque les bielles présentent réellement un point d’intersection et donc 
non pas leur prolongement virtuel, nous parlons d’un système de bielles 
croisées. Le corps mobile réalise à nouveau un mouvement de rotation. 
Les centres de rotation successifs se trouvent sur les points d’intersection 
des deux bielles (voir Fig. I.99 p. 128). 
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Fig. 1.98 

Dans cette disposition schématique, les bielles n'ont pas la même longueur. Elles perdent 
leur parallélisme avec le mouvement. Le corps mobile réalise une rotation dont les centres 
de rotation successifs se trouvent sur la centrode indiquée. En début de mouvement, le cen- 
tre de rotation se situe loin de l'articulation et la composante de translation est élevée. 


12.2.4 Articulations avec des ligaments qui représentent un pivot 


Pivot : angl. : pivot ; 
all, : Drehpunkt 


Il existe des ligaments qui sont relativement courts, peu élastiques et qui 
n’autorisent de ce fait que peu de liberté de mouvement. Le centre de ro- 
tation se trouve donc à proximité immédiate du ligament. On peut suppo- 
ser que la géométrie des surfaces articulaires et/ou le mouvement induit 
par ces surfaces articulaires correspondent à ce cas de figure. Les liga- 
ments qui tombent dans cette catégorie sont notamment le ligament cos- 
toclaviculaire, la partie médiale du ligament interosseux de l'articulation 
sous-talienne ou encore les fibres profondes du ligament sacro-iliaque 
dorsal, encore appelé ligament interosseux ou ligament axile. 


en 


Concepts de 











128 Chapitre I: Concepts de base 








Concepts d 





Fig. 1.99 
Les bielles se croisent. Le segment articulaire mobile effectue un mouvement de rotation. 
Les centres de rotation successifs représentent la centrode. 


12.2.5 Articulations avec des ligaments qui forment une surface 
articulaire 


Dans ce groupe de ligaments, nous retrouvons les ligaments partiellement 
ou totalement encroûtés de cartilage. Ils complètent généralement une 
surface articulaire avoisinante ou forment une surface articulaire en for- 
me de boucle impossible à réaliser avec une structure osseuse. Parmi ces 
ligaments, citons le ligament calcanéo-naviculaire plantaire, le ligament 
transverse de l’acétabulum, le disque articulaire au niveau de l'articula- 
tion radiocarpienne (ligament triangulaire), le ligament annulaire du 
radius ou encore le ligament transverse de l’atlas. Ces ligaments permet- 
tent, le cas échéant, une adaptation de la surface articulaire concave à une 
courbure variable de la surface articulaire convexe. 


12.2.6 Ligaments qui ne croisent aucun interligne articulaire 


Il s’agit de ligaments dont les insertions se trouvent sur le même os et qui 
n’ont pas de rapport avec un autre os. Leur fonction pourrait être de com- 
bler partiellement des orifices (une partie du ligament sacrotubéral) et/ 
ou de constituer une surface d’appui et de soutien pour des organes ou 
d’autres structures (ligament coraco-acromial) ; parfois, il s’agit de 
| structures membraneuses (par exemple la membrane obturatrice) ou de 
| structures de renforcement tissulaire (ligament inguinal). Ils peuvent 
| transformer un sillon ou une gouttière en canal (ligament transverse au 

niveau du sillon intertuberculaire de l’humérus, le rétinaculum complé- 
| tant la gouttière carpienne pour former le canal carpien). Enfin, il y a des 
| ligaments dont la fonction est moins évidente, comme le ligament cora- 
coïdien de la scapula ou le ligament ptérygo-épineux au niveau du sphé- 
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| 
noïde tendu entre l’épine du sphénoïde et le processus ptérygo-épineux | 
(épine de Civinini) situé sur le processus ptérygoïde (lame ptérygoïde). | 
L 
12.3 Effet came È 
OU 
Une des possibilités permettant à un ligament de freiner un mouvement S 


| en présence d’une surface articulaire circulaire a été décrite au point | 

| 12.2.1 p. 112. Dans ce cas, le plan des ligaments est parallèle au plan de 

| mouvement. L'effet came (all. : Nockenwellen-Phänomen) et la dispo- | 
sition ligamentaire excentrique décrite ci-après permettent de produire 
un effet de freinage lorsque le plan ligamentaire est perpendiculaire au | 
plan de mouvement. | 


| En schématisant la surface articulaire convexe par un cercle et en suppo- 
| sant que l'insertion ligamentaire se situe au centre de ce cercle (CR = CC), 
la longueur du ligament reste constante. Afin d’obtenir un effet de freina- | 
ge, le ligament doit être mis en tension pendant le mouvement. Cela peut 
être réalisé en augmentant progressivement le rayon de courbure pen- | 
dant le mouvement. Comme indiqué dans la point Fig. 1.100, l'effet de | 
freinage est obtenu par le contact de la came avec le segment articulaire 
considéré comme fixe. La came s’interpose progressivement comme une 
cale ou un coin arrondi entre les deux segments articulaires. Les points 
d'insertion du ligament s’éloignent d’une distance Al. La mise en tension 
provoque un effet de freinage mécanique. Dans ce contexte, il ne faut pas 
oublier que le mouvement peut surtout être freiné par la réponse muscu- 
laire déclenchée par la voie proprioceptive. 


En généralisant, on peut dire que, dans le cas d’une surface articulaire | 
convexe, l'augmentation du rayon de courbure provoque un effet came 
entraînant un effet de freinage. 





Fig. 1.100 | 
Effet came. La came provoque l'allongement du ligament d'une longueur Al et, par consé- | 
quent, un effet de freinage. | 
| 
| 
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Comme indiqué à la Fig. I.101A, la valeur du rayon de courbure de la sur- 
face convexe (r.) se rapproche de celle du rayon de courbure de la surface 
concave (r,) au point de contact moyen. Théoriquement, r, peut au maxi- 
mum avoir la même valeur que r,,, mais il ne peut être plus grand (r, < r,), 
sinon la surface articulaire convexe ne pourra plus s’emboîter dans la sur- 
face concave (Fig. I.101B). En réalité, on ne peut exclure qu’une telle si- 
tuation particulière n’existe pas. Dans ce cas, la différence des rayons 
devrait néanmoins être faible afin que l’élasticité du cartilage et/ou de l'os 
permette une adaptation par déformation des surfaces articulaires. Une 
telle configuration mènera à une répartition très particulière des 
pressions ; elle pourra être transposée à une surface articulaire tridimen- 
sionnelle réelle. 


Les condyles fémoraux sont l'exemple typique de l'effet came. La 
Fig. [.102 nous montre que la partie postérieure du condyle peut être 
considérée comme étant presque circulaire ; dans la partie inférieure en 
revanche, le rayon de courbure est croissant. En fin d'extension, il y a 
donc apparition d’un effet came. L'insertion des ligaments collatéraux se 
trouve dans la zone du centre de courbure du cercle. Par conséquent, les 
principaux ligaments de l'articulation fémorotibiale sont mis en tension 
pendant l’extension. 


> 








Fig. 1.101 

Dans l'exemple A, on voit qu'au point de contact moyen, la valeur du rayon de courbure (r1) 
de la surface articulaire convexe est inférieure ou, au plus, égale à celle du rayon de cour- 
bure de la surface articulaire concave (r). 

Dans l'exemple B, le rayon de courbure convexe (r,) est supérieur au rayon de courbure 
concave (r). Cette situation nous semble particulière. 








| 
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Fig. 1.102 

Représentation schématique de l'effet came du condyle fémoral produit par l'accroissement 
du rayon de courbure antérieurement (zone rouge). La zone d'insertion des ligaments col- 
latéraux se trouve à peu près au centre de courbure de la partie postérieure. 


12.4 Insertion ligamentaire excentrique 


Nous parlons d'insertion ligamentaire excentrique lorsque le ligament ne 
s’insère pas au centre de rotation. Le ligament possède donc un bras de le- 
vier (BdLr;) par rapport à ce point (voir Fig. L.103A p. 132). Dans ce cas, 
la mise en tension du ligament et son effet de freinage dépendent du sens 
du mouvement. Dans la Fig. L.103B p. 132, l'insertion ligamentaire se si- 
tue en dessous du centre de rotation. Le ligament est mis en tension lors 
de mouvements dans les deux sens. Lorsque l’insertion ligamentaire se si- 
tue au-dessus du centre de rotation, le ligament se tend en position neutre | 
et le mouvement dans l’un comme dans l’autre sens provoque une détente | 
du ligament (Fig. 1.103C p. 132). 


| 
En réalité, aucun ligament n’a une insertion ponctuelle' sur le centre de 
rotation (voir Fig. 1.104 p. 132). Par conséquent, lors d’un mouvement, | 
différents faisceaux du ligament subissent des tensions différentes. Il est | 
donc possible qu’une partie d’un ligament soit mise en tension, alors | 
qu’une autre est détendue. Cela nous montre qu'il n'est pas toujours facile | 
de définir, avec exactitude, le rôle d’un ligament. Le ligament talofibulaire | 
antérieur illustre ce cas de figure. La partie supérieure de ce ligament | 
pourrait être mise en tension pendant la flexion plantaire, la partie infé- | 
rieure pendant la flexion dorsale. En outre, il faut envisager que le centre | 
de rotation ne reste pas fixe dans l’espace. Il se déplacera pendant le mou- | 
vement, ce qui change davantage la situation mécanique. 





Lorsque le centre de rotation et le centre de courbure coïincident | 
(CR = CC), l'effet came pourrait être considéré comme un cas particulier | 
d’une insertion excentrique. En fait, l'effet came induit une situation d’in- 

sertion excentrique. 





15 Comme indiqué précédemment, la notion du centre de rotation désigne un point mathématique 
infinitésimalement petit. Or, les zones d’insertion anatomiques ne peuvent se résumer en un tel 
point. | 
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A B C 


Fig. 1.103 

L'exemple A montre, schématiquement, le bras de levier (BdLi ig) d’un ligament à insertion excentrique. Le ligament est 
mis en tension lors du mouvement. 

Dans l'exemple B, l'insertion du ligament se situe en dessous du centre de rotation (CR). Il est mis en tension par le 
mouvement dans les deux sens. 

Dans l'exemple C, l'insertion se trouve au-dessus du centre de rotation et le ligament est mis en tension en position 
neutre. Le mouvement dans les deux sens détend le ligament. 





A B 


Fig. 1.104 
Schéma d'une zone d'insertion plus large. Lors du mouvement, le ligament est soumis à des tensions variables. 


12 Principes de construction des articulations 133 








Lorsqu'un ligament est mis en tension à cause d’une insertion excentri- 
que, il subit une déformation. Celle-ci peut être évitée ou à tout le moins 
limitée en ajoutant une translation, par exemple (voir Fig. [.105 p. 134). 
En fonction de la direction du ligament, la translation peut se faire dans 
l’un ou l’autre sens. Dans ce cas, il importe peu que ce mouvement secon- 
daire soit effectué par le segment mobile ou le segment fixe. 


La détente ligamentaire obtenue par cette translation supplémentaire 
peut être augmentée par la présence d’une courbure convexe de la surface 
articulaire distale. La convexité antéropostérieure du plateau tibial latéral 
ou encore les surfaces articulaires convexes entre l’atlas et l’axis pour- 
raient remplir une telle fonction. 


Dans l’espace tridimensionnel, ce mouvement associé peut être réalisé 
dans un autre plan que celui du mouvement principal. Une telle possibi- 
lité est illustrée dans la Fig. 1.106 p. 135. Dans ce cas, il peut s’agir soit 
d’une translation, soit d’une rotation. On parle alors d’un mouvement 
couplé. Par exemple, pendant l’inclinaison radiale de l'articulation radio- 
carpienne, la partie du ligament radiocarpien palmaire qui s’insère sur 
l'os lunatum est théoriquement mise en tension. Or, ce ligament radiolu- 
naire n’est guère allongé du fait que l’os lunatum effectue une flexion pal- 
maire associée à l’inclinaison radiale (Feipel et al., 1998 ; Feipel et Rooze, 
1999). 
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Fig. 1.105 


Si un ligament est mis en tension pendant un mouvement de rotation (B, E), il peut à nouveau être partiellement dé- 
tendu en ajoutant une translation. La direction de la translation dépend de la direction du ligament (C, F). 








12 Principes de construction des articulations 135 














Fig. 1.106 


Une rotation supplémentaire dans un autre plan de l'espace (mouvement couplé ou associé) permet de détendre un 
ligament à insertion excentrique. 
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12.5 Position de verrouillage 





= 


Articulation 


La notion de position de verrouillage (angl. : close packed position ; all. : 
verriegelte Position) a été définie avec précision par MacConaill et Bas- 
majian (1969). Dans cette position : 

* les ligaments sont en tension maximale ; 

* la surface de contact est maximale ; 


+ les surfaces articulaires ne peuvent être séparées par une force de 
traction axiale. 


Cette définition de la position de verrouillage peut être complétée par 
d’autres paramètres : 


+ _le rayon de courbure de la surface articulaire convexe est maximal ; 

* un effet came a eu lieu ; 

*_ juste avant d'atteindre la position de verrouillage, des mouvements 
couplés interviennent ; 

* uneentorse et d’autres sources d'irritations articulaires (par exem- 
ple une souris intra-articulaire) peuvent être particulièrement bien 
ressenties dans cette position ; 

+ _il faudrait éviter de réaliser une manipulation structurelle dans cet- 
te position. 


Néanmoins, une analyse plus poussée de ce concept appliqué à des arti- 
culations spécifiques nous montre que les points énumérés ci-dessus ne 
se prêtent guère à une généralisation. 


La position de verrouillage pour les articulations périphériques est indi- 
quée dans le tableau I.7. Il existe cependant des études expérimentales 
qui infirment l’un ou l’autre des points qui y sont énumérés. 


Position de verrouillage Résultats contradictoires provenant 
d’études expérimentales 


Articulation coxofémorale  EXT/ABD/RI 
Articulation fémorotibiale EXT 


Articulation tibiotalienne 
Articulation sous-talienne 


Flexion dorsale Surface de contact minimale en flexion dorsale 
Inversion Surface de contact maximale en position neutre 


Articulation glénohumérale ABD/RE 


Articulation du coude 


EXT (huméro-ulnaire) 
EXT/SUP (huméroradial) 


Articulation radiocarpienne  Flexion dorsale 


Articulations 


métacarpophalangiennes 


Articulations inter- 


phalangiennes des doigts 


Tableau I.7 


FLEX 


EXT Légère flexion 


La colonne du milieu indique la position de verrouillage pour les différentes articulations d'après MacConaill et Basmaÿjian 
(1969) ; la colonne de droite montre les résultats de différentes études expérimentales. 
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1 Introduction 


1.1 La région pelvienne, une unité fonctionnelle 


Généralement, la ceinture pelvienne est décrite comme un anneau fermé, 
les deux os coxaux (os iliaques droit et gauche) et le sacrum étant reliés à 
l'arrière par l'articulation sacro-iliaque et à l’avant par l'articulation du 
pubis (symphyse pubienne). Structure dont la fonction première est sur- 
tout la stabilité, le bassin dispose également d’une certaine mobilité. 
Longtemps controversée, la mobilité des articulations sacro-iliaque et pu- 
bienne est aujourd’hui établie. Comme nous allons le voir tout au long de 
ce chapitre, les mouvements des articulations du bassin sont certes fai- 
bles, mais clairement identifiables. 


En schématisant, le bassin peut être comparé à une boîte déformable po- 
sée sur deux sphères, les têtes fémorales (voir Fig. Il.1). Cette configura- 
tion assure une bonne stabilité dans le plan frontal, mais seulement un 
équilibre instable dans le plan sagittal. 


Cet équilibre précaire est stabilisé par les muscles et les fascias. Par 
conséquent : 


* l'articulation de la hanche est une articulation à forte composante 
musculaire, fait qui est à prendre en considération lors d’un traite- 
ment manuel. Selon Offiersky et MacNab (1983), il existe une cor- 
rélation significative entre certaines pathologies lombaires et les 
limitations de mobilité de l’articulation coxofémorale ; 

* il suffit d’un petit déséquilibre du système myofascial de la hanche 
pour perturber l’équilibre du bassin et par conséquent également 
celui de la colonne vertébrale. Ce constat souligne l’étroite relation 
fonctionnelle qui existe entre ces deux régions anatomiques ; 

* les muscles biarticulaires de la cuisse et le tractus iliotibial jouent 
un rôle essentiel dans l’équilibre de la région. 


Biomécanique des membres inférieurs 
© 2008 Elsevier Masson SAS. Tous droits réservés. 
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Plan 


Plan frontal sagittal 





Muscles et Fascias 


Fig. IL.1 

« Modèle de la boîte » illustrant l'équilibre du bassin. Alors que, dans le plan frontal, les élé- 
ments osseux assurent une bonne stabilité, dans le plan sagittal, l'instabilité doit être com- 
pensée par des structures musculaires et fasciales. 


La cavité pelvienne contient également les organes du bassin. Elle consti- 
tue la partie caudale du tronc, celle qui ferme la cavité abdominale en bas. 
En admettant que la ceinture pelvienne soit un intermédiaire fonctionnel 
entre les membres inférieurs et le tronc, les articulations suivantes peu- 
vent être citées comme faisant partie du bassin : 

+ la jonction lombosacrale ; 

*__les articulations sacro-iliaques ; 

* _ l'articulation sacrococcygienne ; 

* les articulations intercoccygiennes ; 

* l'articulation du pubis ; 

+ les articulations coxofémorales. 
Ces articulations forment les éléments constitutifs d’une unité fonction- 
nelle qui assure notamment les mécanismes d'amortissement. Frisch 
(1989) parle de la région lombale-bassin-hanche. Ce lien étroit entre ces 
différents éléments fait que les restrictions fonctionnelles d’un des élé- 
ments de cette région se répercutent nécessairement sur les autres. Le 
système d'amortissement, quant à lui, repose essentiellement sur deux 
facteurs, la déformabilité des os de l’anneau pelvien et la mobilité des ar- 
ticulations, aussi faible qu’elle soit. 


1.2 Mobilité de l'anneau pelvien 


Plan sagittal 


Il y a lieu de distinguer les mouvements au sein de l'anneau pelvien et les 
mouvements globaux de l’unité fonctionnelle du bassin. Examinons 
d’abord les mouvements du bassin dans son ensemble. En station debout, 
tronc fixe, ces mouvements entraînent des mouvements au niveau de la 
colonne lombaire et au niveau des articulations coxofémorales. 


Les mouvements de la ceinture pelvienne dans le plan sagittal sont les 
bascules en avant et en arrière, nommées respectivement antéversion et 
rétroversion (angl. : forward and backward tilt, all. : Ventralkippung 





Plan frontal 
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Fig. II.2 
Mouvements de la ceinture pelvienne dans le plan sagittal. Il s'agit de mouvements de ro- 
tation (antéversion et rétroversion) et de mouvements de translation (antépulsion et ré- 
tropulsion). 


und Dorsalkippung). En station debout, l’antéversion induit une aug- 
mentation de la lordose lombaire (extension) et une flexion de l’articula- 
tion coxofémorale. Soulignons à ce propos que toute variation de la 
lordose lombaire est compensée par l’ensemble de la colonne vertébrale. 
La rétroversion s’accompagne des mouvements inverses : une délordose 
de la colonne lombaire (flexion) et une extension de l'articulation coxofé- 


morale. 


Dans le plan sagittal, on peut, par ailleurs, observer un mouvement de 
translation antérieure et postérieure, appelés respectivement antépul- 
sion et rétropulsion. 


Dans ce plan, la mobilité s’exprime par une bascule latérale (angl. : la- 
teral tilt, all. : laterales Abkippen). En général, le sens de la bascule est 
donné par le côté du bassin le plus bas. Une bascule droite provoque donc 
une adduction de l’articulation coxofémorale gauche et une flexion latéra- 
le gauche de la colonne lombaire (convexité droite). 


En outre, il existe une translation latérale appelée latéropulsion droite 
ou gauche. 


Le bassi 
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Plan transversal 


Le bassin peut réaliser une rotation gauche ou droite. Dans l’analyse de la 
marche, ces mouvements peuvent être déterminés par rapport à la jambe 
d’appui et sont nommés rotation externe et rotation interne. Ainsi, si la 
ceinture pelvienne tourne à droite sur la jambe droite en appui, il s’agit 
d’une rotation externe et inversement. Ces mouvements du bassin provo- 
quent des rotations dans la colonne lombaire et les articulations coxofé- 
morales. Il s’agit ici d’être conscient du problème du choix du système de 
référence (voir point « Référentiels » p. 47). 


2 Articulation sacro-iliaque 


La classification anatomique de l'articulation sacro-iliaque n’est pas una- 
nimement acceptée. Ce désaccord est notamment lié à la mobilité de cette 
articulation. Pendant longtemps, on a estimé qu’en dehors des mouve- 
ments provoqués par l’accouchement, cette articulation était immobile. 
Les études in vitro réalisées le plus souvent sur des personnes âgées dont 
les articulations étaient partiellement ankylosées ont corroboré cette 
idée. 

La partie antérieure de cette articulation peut être décrite comme une 
diarthrose. Il s’agit d’une articulation vraie composée de deux surfaces 
articulaires recouvertes d’un cartilage hyalin, d’une capsule articulaire et 
de ligaments. Von Luschka, au XIXe siècle, a été le premier à décrire cette 
diarthrose. Plus tard, Bowen et Cassidy (1981) et Lavignolle (1983), no- 
tamment, ont confirmé cette description. 


En revanche, si on admet que la partie postérieure de la jonction entre le 
sacrum et l’os coxal, comblée par le ligament interosseux, appartient éga- 
lement à l’articulation, celle-ci correspondrait plutôt à une syndesmose 
(voir Fig. IL.3). Ainsi, l'articulation sacro-iliaque pourrait être considérée 
comme une amphiarthrose (Brunner et al., 1991). 


Les amphiarthroses, qui ne permettent que de petits mouvements, sont 
des articulations dont les segments articulaires sont recouverts d’un car- 
tilage hyalin, mais dont la cavité articulaire est comblée par du tissu con- 
jonctif. Certains auteurs (Grays Anatomy, 1999) considèrent 
l'articulation sacro-iliaque comme une combinaison de diarthrose et 
d’amphiarthrose et proposent le terme de diarthro-amphiarthrose 
(voir Fig. IL.4). 
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Fig. II.3 

La zone d'insertion postérieure du ligament interosseux (rouge foncé) a presque la même 
dimension que la surface articulaire (rouge clair) et, d'un point de vue surface globale, se 
rapproche fort de celle-ci. (D'après Hefzy et al., 2003.) 


Syndesmose 








Diarthrose 


Fig. II.4 

Coupe transversale schématique de l'articulation sacro-iliaque composée, dans sa partie an- 
térieure, d’une diarthrose et, dans sa partie postérieure, d'une syndesmose. La syndesmose 
est formée par les fibres du ligament interosseux. L'ensemble de la structure peut être décrit 
comme une diarthro-amphiarthrose. (D'après Gray's Anatomy, 1999.) 


2.1 Composition et épaisseur du cartilage 


En examinant respectivement les surfaces articulaires de l’os coxal et du 
sacrum, on constate qu’elles n’ont pas la même composition histologique. 
Alors que la surface articulaire sacrale est composée de cartilage hyalin, la 
surface coxale est recouverte de cartilage fibreux (Bowen et Cassidy, 
1981). Cette particularité de l'articulation sacro-iliaque n’est pas sans im- 
plications cliniques dans la mesure où le cartilage fibreux est moins ré- 
sistant que le cartilage hyalin. Cette spécificité a été confirmée par 
d’autres études (Brunner et al., 1991) qui ont montré que les dégéné- 
rescences étaient plus fréquentes sur la surface articulaire coxale. 


L'épaisseur du cartilage sacral mesure 1 à 2,5 mm, celle du cartilage coxal 
0 à 1,0 mm; elle est donc sensiblement moins importante. D’après Bowen 
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et Cassidy, le cartilage sacral est environ trois fois plus épais que le cartila- 
ge coxal. Par rapport à d’autres articulations, ce cartilage est assez épais, 
ce qui nous permet d'admettre une certaine déformabilité des surfaces ar- 
ticulaires et, par conséquent, sur la dimension des surfaces de contact et 
sur la répartition des pressions à l’intérieur de l'articulation. 


2.2 Morphologie des surfaces articulaires 





Les surfaces articulaires ne sont pas planes ; elles présentent des éléva- 
tions et des dépressions qui peuvent être représentées comme des cour- 
bes de niveau de carte d'état-major (Weisl, 1954 ; Brunner et al., 1991). 
Cela est représenté à la Fig. IL.5. Les parties convexes se concentrent sur 
l'os coxal, les parties concaves sur le sacrum (Vleeming et al., 1990). Tou- 
tefois, la topographie ne peut pas être généralisée, car ces irrégularités ne 
se développent qu’à partir de la puberté (Weiïsl, 1954 ; Bowen et Cassidy, 
1981). En examinant 47 préparations anatomiques âgées de 12 à 60 ans, 
Vleeming et al. (1990b) ont pu déterminer une corrélation significative 
entre les irrégularités de la surface cartilagineuse et l’âge : plus l’âge est 
avancé, plus le cartilage est déformé. En outre, le coefficient de friction 
augmente également avec l’âge, mais cette augmentation est moins pro- 
noncée sur des préparations de donneurs de sexe féminin par rapport à 
ceux de sexe masculin. 


En raison de ces irrégularités conjuguées à la torsion des surfaces articu- 
laires par rapport à un plan, les radiographies ne fournissent qu’une ima- 
ge partielle des surfaces articulaires sacro-iliaques. Par leur forme, les 
surfaces articulaires ressemblent à un « L» ou à une oreille, d’où leur 
nom de surfaces auriculaires. Le « L » comprend deux bras : un bras long 
qui, dans la station debout, a une orientation presque horizontale et poin- 
te postérieurement; et un bras court, presque vertical. 





Fig. II.5 
Représentation de la surface articulaire sacrale par des courbes de niveau. (D'après Weis, 
1954.) 
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Fig. II.6 
Longeur moyenne des deux bras de la surface auriculaire et valeur moyenne de l'angle com- 
pris entre ces deux bras. 


Les deux bras délimitent un angle dont la valeur moyenne est d'environ 
110 + 11°1° (Geudvert, 1991). Cet angle est représenté dans la Fig. IT.6. 
D’après Delmas, cet angle varie en fonction de la colonne : il diminue en 
présence d’une forte courbure vertébrale et augmente lorsque la courbure 
est effacée. Dans le premier cas, l’auteur parle d’un type dynamique, dans 
le deuxième d’un type statique (voir Kapandji, 1985). Indiquons d'emblée 
que cette classification pose certains problèmes. Elle peut conduire à des 
interprétations contradictoires lorsqu'il s’agit d’attribuer les épithètes 
« statique » et « dynamique » aux différentes morphologies rachidiennes 
aux courbures plus ou moins prononcées. Alors que, dans certains con- 
cepts, une colonne vertébrale aux courbures accentuées est considérée 
comme hypotonique, pour Delmas, il s’agit d’une colonne dynamique. 


La longueur des bras s’élève en moyenne à 4,1 + 0,5 cm pour le bras long 
et à 2,9 + 0,6 cm pour le bras court (voir Fig. II.6). La dimension des sur- 
faces articulaires varie également. En moyenne, elle est d'environ 
13,6 + 1,8 cm? pour l'os coxal et d'environ 14,4 + 2,7 cm? pour le sacrum. 
Une telle différence permet de déduire une certaine mobilité de cette ar- 
ticulation. La surface de contact entre les deux os représente environ 
80 % de la surface totale (Geudvert, 1991). 


Les surfaces articulaires sont obliques par rapport aux plans anatomi- 
ques. La valeur de l'angle de déclinaison par rapport au plan sagittal varie 
de 12° à 20° ; l'angle d’inclinaison par rapport au plan transversal est 
d'environ 75° à 85° (Hefzy et al., 2003). Par conséquent, les surfaces arti- 
culaires ont une orientation plutôt verticale et elles convergent en arrière 
et en bas. Si, en outre, on considère les effets de la gravité en position de- 
bout, il faut un système musculoligamentaire particulièrement bien déve- 
loppé pour que la stabilité articulaire soit assurée. La topographie 
irrégulière des surfaces articulaires constitue donc également un élément 
stabilisateur. 





16 Cette notation indique la valeur moyenne + la déviation standard. 
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Chez les primates, les hominidés et l'homme, la surface articulaire sacrale s'étend sur trois 
segments sacraux. 


Chez l’homme, la surface articulaire s’étend sur les trois premières vertè- 
bres sacrales. Au cours de la phylogenèse, on observe une augmentation 
du nombre de vertèbres qui participent aux surfaces articulaires. Ainsi, 
chez les amphibiens, les surfaces articulaires sacrales ne comprennent 
que deux vertèbres (Brunner et al., 1991 ; Aiello et Dean, 1999). 


253 Ligaments 


L’articulation sacro-iliaque étant soumise à de fortes contraintes, plu- 
sieurs groupes de ligaments très puissants assurent la cohésion postérieu- 
re de l’anneau pelvien. Ces ligaments peuvent être divisés en un groupe 
intrinsèque et un groupe extrinsèque. 


2.3.1  Ligaments intrinsèques 


Les ligaments intrinsèques sont des ligaments courts qui croisent directe- 
ment l'articulation sacro-iliaque antérieurement et postérieurement. 





Fig. II.8 

Représentation schématique des ligaments sacro-iliaques antérieurs. Il s'agit d'une bande 
de fibres à orientation horizontale qui adhère fortement au périoste et dont les différents 
ligaments ne peuvent pas être individualisés. 
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Fig. II.9 
Schéma montrant les portions du ligament iliolombal et ses relations (rouge et gris) avec les 
ligaments sacro-iliaques antérieurs. (D'après Pool-Goudzwaard et al., 2001.) 


Ligaments antérieurs 


Les ligaments sacro-iliaques antérieurs se composent de fibres courtes à 
orientation presque horizontale (Fig. IL.8). Ils relient le sacrum à l'os 
coxal au niveau de l'articulation et ne peuvent que difficilement être déta- 
chés du périoste. Par ailleurs, une petite portion du ligament iliolombal se 
confond avec ce ligament (Pool-Goudzwaard et al., 2001). Cette portion 
peut être appelée soit ligament lombosacral, soit ligament iliosacral 
(voir la partie en rouge et/ou en gris dans la Fig. IL.9). 


Ligaments postérieurs 


Sur la face postérieure, les ligaments sont généralement décrits en fonc- 
tion de leurs zones d'insertion au niveau du sacrum et on y distingue trois 
couches différentes. Mais en réalité, les fibres ligamentaires sont insépa- 
rables et forment une unité fonctionnelle indissociable. 


+ __ La couche superficielle est formée par les ligaments sacro-ilia- 
ques dorsaux superficiels. Ils passent au-dessus des trous sacraux | 
pour se terminer sur la crête formée par les tubercules postéro-in- 
ternes (voir Fig. IL.10, p. 146). 

+ La couche moyenne est représentée par les ligaments sacro-il- 
iaques dorsaux profonds. Ces ligaments s’insèrent dans la partie 
latérale des trous sacraux sur les tubercules postéro-externes (voir 
Fig. IL.10, p. 146). 

+. La couche profonde, les ligaments sacro-iliaques interosseux, 
se compose de fibres courtes qui comblent la zone située derrière 
l'articulation. Ces derniers relient le tubercule iliaque au tubercule 
sacral (voir Fig. IL.11, p. 146). 
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Fig. II.10 
Schéma montrant les couches superficielle et moyenne des ligaments sacro-iliaques posté- 
rieurs (ligaments intrinsèques). 


Ligaments sacro-iliaque interosseux 


ZARs\ 


Fig. II.11 
La couche profonde des ligaments de l'articulation sacro-iliaque : les ligaments sacro-ilia- 
ques interosseux appelés également « ligaments axiles ». 


Ils se confondent avec la partie postérieure de la capsule articulaire. Com- 
me indiqué précédemment, pour certains auteurs, ces ligaments consti- 
tuent une partie intégrante de l'articulation. Puisque ces différents 
auteurs (Farabœuf, 1894 ; Meyer, 1878 ; Latarjet, 1928 ; Gray, 1938) si- 
tuent ces ligaments approximativement dans l’axe de l'articulation sacro- 
iliaque, ces structures sont également désignées sous le nom de 
« ligaments axiles ». 
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2.3.2  Ligaments extrinsèques 





Ces ligaments ne passent pas directement au-dessus de l'articulation, 
mais se situent à une certaine distance de celle-ci. 


Ligament sacrotubéral 


Par ses aspects fonctionnels, le ligament sacrotubéral peut être divisé en È | 
trois parties (voir Fig. IL.12). La première portion (1) passe de la région un 

comprise entre les deux épines iliaques postérieures supérieures au bord 
latéral du sacrum. Ces fibres traversent l'articulation sacro-iliaque en 
soutenant les ligaments sacro-iliaques dorsaux. La deuxième portion (2) 
s'étend de l’angle inférolatéral du sacrum et du coccyx à la tubérosité is- 
chiatique ; elle représente la partie principale de ce ligament. Cette por- 
tion ne passe pas directement au-dessus de l'articulation. Fonctionnelle- 
ment, elle constitue un « frein de nutation » (voir point 5 p. 176). Enfin, le 
troisième groupe (3) comprend des fibres qui se dirigent de la partie pos- 
térieure de l’ilium vers la tubérosité ischiatique ; il n’a pas de fonction mé- 
canique directe au niveau de l'articulation sacro-iliaque. On peut le 
considérer comme un prolongement du tendon du chef long du muscle bi- 
ceps fémoral. | 








Fig. II.12 
Subdivision fonctionnelle du ligament sacrotubéral en trois parties. 


(1) Passe au-dessus de l'articulation sacro-iliaque ; 
(2) Tendu entre l'angle inférolatéral du sacrum et la tubérosité ischiatique ; 


(3) Ne passe pas sur l'interligne articulaire (phylogénétiquement et certainement d'un point de vue fonctionnel, cette 
partie constitue un prolongement du tendon du chef long du muscle biceps fémoral). 

















148 Chapitre II: Le bassin 





Ces faisceaux ligamentaires contribuent, avec d’autres structures, à la fer- 
meture de la partie postérolatérale du plancher pelvien. Ils assurent les 
fonctions principales suivantes : 

* _ frein de nutation (voirpoint 5 p. 176) ; 

* soutien des ligaments postérieurs intrinsèques ; 


+ _ fermeture du plancher pelvien (importance de la largeur du liga- 
ment) ; 





. zone d'insertion du muscle grand fessier, du fascia thoracolombal 
et parfois une partie ou même l’entièreté du tendon du chef long du 
muscle biceps fémoral. 


Ligament sacroépineux 


Le ligament sacroépineux passe du bord latéral du sacrum et du coccyx à 
l’épine ischiatique. À l'instar du ligament sacrotubéral, les surfaces d’in- 
sertion sacrale et coccygienne sont assez larges et en forme d’éventail, ce 
qui indique qu’elles participent à la fermeture du plancher pelvien. Outre 
sa fonction de frein de nutation, ce ligament a un effet stabilisateur pour 
le coccyx. L'orientation presque horizontale de ce ligament limite les 


mouvements du coccyx dans le plan frontal. 


2.4 Terminologie des mouvements sacro-iliaques 


Les mouvements dans cette articulation étant assez petits, différents 
auteurs ont préféré le terme de sollicitation à la notion de mouvement. En 
revanche, concernant l’accouchement —- moment particulier pendant le- 
quel l’élasticité des ligaments augmente fortement en raison de la situa- 
tion hormonale -, tous les auteurs s'accordent pour dire qu'il s’agit 
d’authentiques mouvements. Aujourd’hui, nous disposons de nombreu- 
ses études expérimentales qui ont pu déterminer expérimentalement, 
tant sur le vivant que sur la préparation anatomique, les mouvements de 
cette articulation. Une perte totale de mobilité s’observe néanmoins lors 
de certains processus pathologiques comme la spondylarthrite ankylo- 
sante. 


Cette mobilité présente deux avantages : par sa faible amplitude, elle as- 
sure la bonne stabilité de l’anneau pelvien, mais son existence même re- 
présente une fonction d'amortissement des forces exercées sur lui. 


Dès les premières descriptions de l'articulation sacro-iliaque, la compo- 
sante principale du mouvement était située dans le plan sagittal. Les étu- 
des expérimentales ultérieures ont pu confirmer cette hypothèse. Ces 
mouvements sont appelés nutation et contre-nutation. La définition 
de ces mouvements se réfère aux changements du diamètre antéroposté- 
rieur des détroits supérieur et inférieur du bassin (voir Fig. IL.13). 
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Fig. II.13 
Diamètre antéropostérieur du détroit supérieur et inférieur du bassin. 


Le diamètre du détroit supérieur du bassin est également appelé conjugué anatomique, le 
diamètre du détroit inférieur sous-sacro sous-pubien. 


Il s’agit de mouvements relatifs dans lesquels le sacrum et l'os coxal tour- 
nent en sens opposé dans un référentiel interne ou relatif. De ce fait, il im- 
porte peu de savoir si le mouvement est induit par l’un au par l’autre 
segment. 


La nutation désigne l’augmentation du diamètre antéropostérieur du dé- 
troit inférieur combinée avec une diminution du diamètre sagittal du dé- 
troit supérieur. Pour décrire le mouvement spécifique du sacrum ou de 
l'os coxal, il faut se rapporter à un référentiel externe ou absolu. Au niveau 
du sacrum, ce mouvement correspond à une flexion (par analogie à la 
flexion d’une vertèbre). Le mouvement de l’os coxal est appelé ilium 
postérieur’”. Cette dénomination indique le mouvement de rotation de 
l'os coxal ou, plus exactement, de la crête iliaque vers l'arrière. Dans le ca- 
dre de la pratique manuelle, où le praticien se guide à l’aide des structures 
les plus facilement palpables, l’on se réfère également à l’épine iliaque 
postérosupérieure qui, dans le cas de la nutation, est en position basse 
(voir Fig. IL.14, p. 150). La postériorisation de l’os coxal est également ap- 
pelée rétroversion. 





17 Dans la pratique manuelle, on parle généralement d’un ilium antérieur ou postérieur pour 
désigner le mouvement de l’ensemble de l'os coxal dans le plan sagittal, alors que dans la 
nomenclature internationale l’os ilium (ilion) ne constitue qu’une des trois parties de l’os 
coxal. Cela peut s’expliquer par le fait que l’ilium est facile à palper. 


Le ba 






































150 Chapitre II: Le bassin 








. 





LOPEECEEERE 


“ 
“ 
1 


Fig. II.14 

Changements des structures osseuses du bassin pendant le mouvement de nutation. La nutation mène à une diminution 
du diamètre antéropostérieur du détroit supérieur et à une augmentation de celui du détroit inférieur. Dans un réfé- 
rentiel externe, c'est soit le sacrum qui décrit une flexion, soit l'os ilium qui réalise une postériorisation. 


Contre-nutation 


La contre-nutation mène à une diminution du diamètre antéropostérieur 
du détroit inférieur conjuguée à une augmentation du diamètre du détroit 
supérieur. Par rapport à un référentiel absolu, il s’agit, dans le cas du sa- 
crum, d’une extension, dans le cas de l’os coxal, d’un ilium anté- 
rieur (terminologie issue des thérapies manuelles) ou d’une antéversion. 
En palpation, cette situation correspond à une épine iliaque postérosupé- 
rieure en position haute. 
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2.5 Études expérimentales concernant la mobilité 
sacro-iliaque 


Avant d'entamer une étude détaillée de la mobilité de l'articulation sacro- 
iliaque, il nous paraît utile de donner un bref aperçu historique et chrono- 
logique des études de mouvement effectuées sur cette articulation. Cela FA 
nous permettra d'aborder les difficultés liées à l'analyse d’une articulation > 
à très faible amplitude de mouvement. D'HIPPOCRATE (460-370 avant — 
notre ère) jusqu’à VESALIUS (1514-1564), les médecins ne décrivaient 

aucun mouvement au sein de cette articulation, hormis pendant la gros- 

sesse et l'accouchement. C’est pourquoi les gynécologues furent les pre- 

miers à s'intéresser à cette articulation, suivis plus tard par les 
orthopédistes. 


2.5.1 Théories anciennes 


+ L'une des premières analyses expérimentales du mouvement de 
l'articulation sacro-iliaque est attribuée à Zaglas (1851). Cet auteur 
découvre les mouvements de rotation du sacrum par rapport à l'os 
coxal sur des préparations anatomiques. Il constate des change- 
ments dans les détroits supérieur et inférieur du bassin et indique 
un axe transversal passant par la deuxième vertèbre sacrale. 

*__ Duncan (1854) émet l'hypothèse d’un mouvement de rotation dans 
cette articulation en se fondant sur l'observation de la morphologie 
des surfaces articulaires et de l’orientation du ligament interos- 
seux. Il indique un axe situé dans la zone du tubercule iliaque. 

+ Une telle localisation de l’axe de mouvement est également décrite 
par Meyer (1878). 

* Klein (1891) réalise des mesures manuelles et décrit les variations 
des diamètres pelviens induits par des modifications de la posture. 


2.5.2 Théories classiques 


Il s’agit de travaux de pionniers souvent cités dans la littérature spéciali- 
sée (voir Fig. IL.15, p. 152). 


+ __Farabœuf (1894) détermine un axe de rotation au niveau du liga- 
ment interosseux (ligament axile). Une telle description se retrouve 
notamment chez Meyer (1878), Latarjet (1928) et Gray (1938). 

+ Bonnaire et Bué (1899) font également référence à des change- 
ments des diamètres pelviens. Ces auteurs décrivent un mouve- 
ment de rotation autour d’un axe situé au point d’intersection des 
deux bras formés par les surfaces articulaires. Ils se réfèrent au tu- 
bercule de Bonnaire. 





*_ Weisl (1954, 1955) développe deux théories. La première se fonde 
sur l'analyse tridimensionnelle de la forme des surfaces articulaires 
(Weisl 1) selon laquelle le sacrum tournerait autour d’un axe situé 
dans le petit bassin. La seconde se fonde sur des radiographies 
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Fig. II.15 


2.5.3 
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Aperçu des centres de rotation de l'articulation sacro-iliaque tels qu'indiqués dans les études anciennes. 


(Weisl 2), d’après lesquelles l’auteur conclut à une translation du 
sacrum le long du bras long horizontal de la surface auriculaire. Re- 
marquons que, dans ce deuxième modèle, les diamètres supérieur 
et inférieur devraient tous deux évoluer dans le même sens lors 
d’un mouvement identique. 


Études plus récentes 


Colachis et al. (1963) ont examiné les mouvements de l'articulation 
sacro-iliaque chez 12 sujets adultes mâles asymptomatiques. Les auteurs 
ont introduit des broches de Kirschner dans l’épine iliaque postérosupé- 
rieure. Pour mieux les repérer, des petits ballons en nylon ont été montés 
sur ces broches. À l’aide d’un compas, les auteurs ont mesuré les amplitu- 
des de mouvement dans différentes positions. Ils ont constaté des mouve- 
ments dans la zone de l’épine iliaque postérosupérieure dont l'amplitude 
maximale était de 5 mm. 


Egund et al. (1978) ont eu recours aux principes de la photogrammétrie 
utilisée notamment en topographie aérienne. L'adaptation de la méthode 
photogrammétrique à l'analyse radiologique a été décrite par Selvik 
(1974) et a été introduite en biomécanique sous le terme de roentgensté- 
réophotogrammétrie. Aujourd’hui, la méthode est surtout connue sous le 
nom de radiostéréométrie. 


| Radiostéréométrie (anciennement roentgenstéréophotogrammétrie) 


La radiostéréométrie est l’une des méthodes les plus exactes dont nous disposons 
aujourd'hui pour mesurer, sur le vivant, les mouvements tridimensionnels à faible 
amplitude (inférieure à 5°). 


Au niveau mondial, cette technique a été utilisée, entre 1974 et 1990, sur environ 
2000 patients. Pendant cette période, environ 20 000 petites sphères de tantale 
ont été implantées dans les différents os de ces patients. Il s'agit d'une méthode 
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de mesure qui n’a pratiquement pas d'effets secondaires. Dans de très rares cas, 
l'implantation des sphères de tantale a causé des irritations (Selvik, 1990). | | 


La méthode consiste à prendre simultanément deux radiographies avec des an- II 
gles d'incidence différents (par exemple une incidence antéropostérieure et une 
latérale). La prise simultanée de deux radiographies constitue un aspect essentiel 
de la méthode. Lorsque les radiographies sont prises l’une après l'autre, il existe 
toujours un certain risque que le sujet bouge entre les deux prises. Or, il est bien 
connu que les erreurs de mesure inévitables dans l'analyse des mouvements à fai- 
ble amplitude, comme dans l'articulation sacro-iliaque, ont une forte incidence sur | 
le résultat final. || 

| 
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Par conséquent, deux radiographies sont réalisées par position. Chaque paire de 
clichés permet de déterminer les coordonnées tridimensionnelles des points de ré- 
férence. Lorsqu'on connaît les coordonnées de trois points non colinéaires d'un 
corps avant et après le mouvement, un calcul de la cinématique tridimensionnelle 





Plan de projection 











Fig. II.16 

Schéma simplifié du principe de la radiostéréométrie d'après Selvik. Alors que les coordonnées réelles des points de 
référence du cadre de calibration (RÇ) sont connues, les coordonnées réelles des points de référence anatomiques (R) 
doivent être calculées en tenant compte un facteur d'agrandissement (Ax). 


d distance entre la source des rayons X et le film 

C cadre de calibration 

R points de référence (marqueur, par exemple petites sphères de tantale) 
Rc points de référence du cadre de calibration 

Ax facteur d'agrandissement 

XM coordonnée de mesure de R (projection sur le film) 

XR coordonnée réelle de R (calculable par Ax) 
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peut être effectué. Pour obtenir des résultats aussi exacts que possible, il est pri- 
mordial d'utiliser les mêmes points de référence (R) sur tous les clichés. Pour at- 
teindre cet objectif, deux stratégies sont mises en place. Premièrement, de petites 
sphères métalliques (tantale) biocompatibles sont implantées dans les segments 
osseux. Deuxièmement, un cadre de calibration (C ) est utilisé. Les coordonnées 
exactes des points de référence (RQ) du cadre de calibration sont connues. Le ca- 
dre de calibration sert à définir les distorsions qui existent entre les coordonnées 
réelles et les coordonnées de mesure d'un point. Ces distorsions sont dues à la 
dispersion des rayons. Le facteur d'agrandissement (Ax) peut être calculé à partir 
des coordonnées réelles exactes des points situés sur le cadre de calibration et la 
distance précise qui sépare la source des rayons X du film (d ). 





En projetant les points de référence sur les clichés radiographiques, il est possible 
de calculer la position tridimensionnelle des points de référence réels (voir 


Fig. II.16, p. 153). 


Egund et al. (1978) ont utilisé des sphères de tantale de 0,8 mm de diamè- 
| tre. Sous anesthésie locale, ils ont implanté quatre sphères dans chaque 

os concerné. Chez quatre patients souffrant de lombalgie, ces sphères ont 
été placées dans les deux os coxaux et le sacrum. Les auteurs ont enregis- 
tré les sept positions suivantes : 

* _ décubitus dorsal ; 

* _ décubitus ventral ; 

*__ décubitus ventral avec pression manuelle sur la pointe du sacrum ; 

*__ station debout ; 

+ _ station unipodale droite ; 

*_ station unipodale gauche ; 

*__ station avec une lordose lombaire maximale. 
Dans six analyses, les auteurs ont comparé les sept positions ; ils ont ainsi 
pu représenter les rotations dans les trois plans de l’espace. Dans chaque 
analyse, ils ont pris en compte les mouvements relatifs entre le sacrum et 
l'os coxal droit ou gauche ainsi qu'entre l'os coxal gauche et l’os coxal 
droit. Les plus grandes amplitudes ont été mesurées pour les mouve- 


ments du sacrum par rapport à l’os coxal dans le plan sagittal. Le 
tableau IL.1 reprend l'essentiel des résultats. 


Le point d’intersection de l’axe de mouvement et du plan sagittal a été si- 
tué dans la zone du ligament interosseux. Par d’autres calculs fondés sur 
ces résultats, les auteurs ont également déterminé un mouvement de glis- 
sement entre les surfaces articulaires de l’ordre d’environ 2 mm. 
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Comparaison entre les Amplitude [°] Mouvement 
positions suivantes (valeurs moyennes) 

1-2 1,5 Nutation 

1 — 4 2 Nutation 

2—3 2 Contre-nutation 
4—5 1 Nutation ou contre-nutation 
4—6 1 Nutation ou contre-nutation 
4—7 1 Nutation ou contre-nutation 

Tableau II.1 


Amplitude de mouvement du sacrum par rapport à l'os coxal d'après une étude réalisée par 
Egund et al. (1978). Les valeurs indiquées sont des valeurs moyennes. 


. Décubitus dorsal 

. Décubitus ventral 

. Décubitus ventral avec pression manuelle sur la pointe du sacrum 
. Station debout 

. Station unipodale droite 

. Station unipodale gauche 

. Station avec une lordose lombaire maximale 


NO 01  B OU NN H 


Lavignolle et al. (1983) ont examiné la cinématique de l’articulation 
sacro-iliaque tant sur des préparations que sur le vivant. En se servant de 
méthodes optiques, les auteurs ont mesuré in vitro les mouvements des 
deux os coxaux. Ils ont utilisé des préparations anatomiques du bassin 
dont le sacrum avait été fixé préalablement. Pour l'examen in vivo, cinq 
sujets âgés de moins de 25 ans ont été analysés dans la position de décu- 
bitus dorsal. Dans le cadre de cette étude, une articulation coxofémorale 
a été fixée dans une position d’extension à 15° ; l’autre a été placée dans 
une flexion de hanche à 60°. Les mouvements des articulations sacro-il- 
iaques ont été mesurés à partir des points de référence anatomiques sur 
le sacrum et les deux os coxaux sur la base de radiographies et en utilisant 
la méthode photogrammétrique. Les auteurs ont examiné le mouvement 
d’un os coxal par rapport au sacrum ainsi que le mouvement entre les 
deux os coxaux. 


Lavignolle et al. décrivent également des axes obliques tridimensionnels 
(voir Fig. IL.17, p.156). Selon ces auteurs, l’axe de mouvement de l’os 
coxal par rapport au sacrum est dirigé de latéral-postérieur vers médial- 
antérieur. Ils constatent également que les axes ne présentent pas de sy- 
métrie droite-gauche. L’axe de mouvement entre les deux os coxaux se si- 
tue directement derrière le pubis. Les auteurs déterminent également un 
centre de rotation discret dans la zone d’intersection des trois axes située 
derrière l'articulation du pubis. 


Le bassi 
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Fig. II.17 

Représentation schématique des axes décrits par Lavignolle et al. sur un sujet en décubitus 
dorsal avec une flexion de la hanche droite d'environ 60° et une extension de la hanche gau- 
che d'environ 15°. (D'après Lavignolle et al., 1983.) 


OCp/OCG axe de mouvement de l'os coxal droit par rapport au gauche 
OCp/S axe de mouvement de l'os coxal droit par rapport au sacrum 
OCg/S axe de mouvement de l'os coxal gauche par rapport au sacrum 


Autour de ces axes, les auteurs décrivent des mouvements de rotation et 
de translation. Il s’agit donc d’axes hélicoïdaux. L’amplitude de rotation 
mesurée varie entre 10° et 12°, l'amplitude de translation est d'environ 
6 mm. 


En comparant ces chiffres avec les résultats d’autres études réalisées ulté- 
rieurement, on constate que les valeurs indiquées par Lavignolle et al. 
sont anormalement élevées. Le fait que les auteurs n’aient pas utilisé des 
points de référence artificiels laisse supposer que les erreurs de mesure 
sont importantes. Cela conduit inévitablement à une surestimation des 
valeurs des amplitudes. La position des axes décrits par Lavignolle et al. 
semble également influencée par ces erreurs de mesure. 


Miller et al. (1987) ont analysé huit préparations fraîches, sept prove- 
nant de donneurs féminins et une préparation d’un homme. La moyenne 
d'âge a été de 66 ans. 


Ils ont d’abord isolé l’ilium en le détachant des deux autres constituants 
de los coxal pour le fixer dans un ciment acrylique. Les segments ont été 
nettoyés jusqu’aux ligaments. Des plaques métalliques ont été fixées sur 
la face dorsale et la face ventrale du sacrum, et des bras de levier ont été 
montés sur ces plaques. L’amplitude de mouvement a été mesurée avec 
un système optique. 


En appliquant différentes forces (39-294 N) et différents moments de ro- 
tation (6-42 Nm), les mouvements du sacrum ont été analysés dans un 
premier temps en ne fixant qu’un seul ilium, puis en fixant les deux il- 
iums. Tous les degrés de liberté ont été examinés tant pour la rotation que 
pour la translation. 
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Fig. 11.18 

Diagramme montrant la flexion du sacrum sous l'influence de différents moments de rota- 
tion (0-160 Nm). Les deux courbes de gauche montrent l'amplitude de flexion des articula- 
tions gauche et droite d'une même préparation anatomique. (D'après Miller et al., 1987.) 


Direction Fixation bilatérale de Fixation unilatérale de l’ilium 
du test Pilium 


Valeur moyenne [°] Valeur moyenne [°]  Min.- Max.* [°] 


NU EEE ICS OU AAA 


Flexion 153 2,7 0,9-4,5 
Extension 1,9 359 1,9-4,7 
Latéroflexion 0,4 1,4 0,4-2,2 
Rotation 0,8 6,2 1,2-8,2 
Tableau II.2 


Résumé des résultats de l'étude de Miller et al. (1987) 
* Valeurs minimales et maximales mesurées. 


La Fig. IL18 montre le mouvement dans le plan sagittal sous l'influence 
de différents moments de rotation sur différentes préparations. Parmi les 
mouvements de rotation, l’extension a été celui affichant l'amplitude la 
plus élevée, la latéroflexion la plus faible. Lorsqu'un seul ilium était fixé, 
les amplitudes ont été environ trois fois plus élevées que lors d’une immo- 
bilisation des deux iliums. Les valeurs des composantes de rotation sont 
représentées dans le tableau IL.2. 


Avec une fixation unilatérale, les amplitudes de translation se situaient à 
environ 2,7 mm ; elles ont été réduites à environ 0,5 mm lors d’une fixa- 
tion bilatérale. La composante la plus élevée a été celle du plan sagittal. 





Sturesson et al. (1989) ont examiné 25 patients (21 femmes et 4 hom- 
mes) souffrant de douleurs d’origine sacro-iliaque, dont 7 avec des pro- 
blèmes bilatéraux. Comme Egund et al. (1978), les auteurs ont employé la 
méthode radiostéréométrique avec comme marqueurs des sphères de 
tantale. 

















158 Chapitre Il: Le bassin 


Ils ont comparé les positions suivantes : 


*._ décubitus dorsal et station debout ; 

+ _ décubitus dorsal et position assise, genoux tendus ; 

*__ station debout et décubitus ventral avec extension de la cuisse gau- 
che ou droite. 


Les rotations et les translations ont été mesurées dans les trois dimen- 
sions de l’espace. Dans le plan sagittal (flexion/extension), l'amplitude 
moyenne était d'environ 2,5 + 0,5° (min. : 0,8° ; max. : 3,9°). La compo- 
sante de translation était en moyenne de 0,7 mm (min.:0,1; max.: 
1,6 mm). 


Soulignons que cette étude n’a relevé aucune différence significative entre 
les articulations symptomatiques et asymptomatiques. Un tel résultat 
nous semble d’une grande importance clinique, notamment dans le do- 
maine des diverses thérapies manuelles. 


Dans cette étude, la mobilité de l’os coxal a été examinée par rapport au 
sacrum. Le sens de la rotation correspondait au mouvement générale- 
ment admis : une nutation en station debout et en position assise avec les 
genoux tendus par rapport à la position de décubitus dorsal ; une contre- 
nutation en décubitus ventral avec extension d’une cuisse. Un fait remar- 
quable et inattendu était que, dans cette dernière position, l’os coxal 
controlatéral tournait dans le même sens. Autrement dit, les deux os 
coxaux ont tourné « en bloc » autour du sacrum. Cela pourrait revêtir une 
certaine importance clinique puisque, dans les tests de mobilité, le théra- 
peute examine, en général, la position d’un os coxal par rapport à l’autre. 


Jacob et Kissling (1995), à la différence des études réalisées par Egund 
et Sturesson, ont examiné des sujets sains, à part une exception, à savoir 
une personne dont les symptômes étaient dus à une hypermobilité. 


Ils ont par ailleurs évité les rayons X et les sphères métalliques implantées 
définitivement dans les os. Les sphères ont été remplacées par des bro- 
ches orthopédiques dotées chacune de trois points de référence. Ces bro- 
ches ont été fixées dans les os respectifs, puis retirées à la fin de l’essai. Le 
groupe test était composé de 15 hommes et de 9 femmes âgés de 20 à 50 
ans. L'application des principes de stéréophotogrammétrie a permis de 
déterminer le comportement tridimensionnel de chaque segment osseux. 
La mobilité a été étudiée entre les positions suivantes : 


._ station debout normale — flexion lombaire maximale 

*__ station debout normale — extension lombaire maximale 

*__ station debout normale -— station unipodale gauche/droite 
Cette étude n’a pas tenu compte du sens du mouvement. Seule l’amplitu- 
de absolue du mouvement a été retenue par les auteurs. Cette approche 


s’est révélée nécessaire du fait que, lors de l’exécution du même mouve- 
ment, le sacrum a parfois réalisé une flexion chez un sujet, une extension 
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de 
Passage d’un mouvement à Angle Moyenne [°] SD [°] Min. [°] Max. [°] 
l’autre 

Station debout — Flexion lombaire (0) 1,7 0,9 0,4 4,3 
œ 0,8 0,8 0 3,6 
B 0,6 0,5 0 17 
Y lat 0,8 0,1 3,8 

Station debout — Extension lombaire P 13 0,7 0,2 3,1 
œ 0,7 0,6 0 23 
B 0,4 0,5 0 2,0 
Y 0,9 0,6 0 2,9 

Station debut — Station unipodale (0) 1,5 0,9 0,3 5 
œ 0,8 0,7 0 3,1 
B 0,5 0,4 0 17 
Y 1,0 0,8 0,1 4,4 

Tableau II.3 

Résumé des résultats de l'étude réalisée par Jacob et Kissling (1995) 

(0) Amplitude de rotation autour de l'axe hélicoïdal 

œ Composante de rotation autour d'un axe céphalocaudal 

B Composante de rotation autour d'un axe sagittal 

y Composante de rotation autour d'un axe transversal 

SD Déviation standard 


Min/Max Valeur minimale et valeur maximale 





Extension 
ronré — Station unipodale gauche 
nie ns Station unipodale droite 


Fig. II.19 

Localisation et orientation des axes hélicoïdaux pour les mouvements des os coxaux par rapport au sacrum pendant 
l'extension et la station unipodale droite et gauche. La figure montre les projections des axes dans les plans frontal, 
sagittal et transversal. (D'après Jacob et Kissling, 1995.) 


chez un autre. La variabilité interindividuelle liée au sens de la rotation a 
été tellement élevée que la valeur moyenne aurait tendu vers zéro. 


Les auteurs ont pu mesurer l'amplitude de mouvement (ç) autour d’un 
axe hélicoïdal comprenant les trois composantes de rotation (or, B, y). Ils 
ont ainsi confirmé la présence d’axes obliques (voir tableau IT.3). 
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Dans le cas de l'articulation symptomatique (hypermobilité), des valeurs 
plus importantes ont été déterminées. L’amplitude de rotation globale (o) 
avait une valeur de 8,4° ; sa composante la plus importante étant celle 
autour d’un axe transversal (y = 8,0°). 


Comme la Fig. IL.19, p. 159 l'indique, les axes hélicoïdaux ne passent pas 
par les articulations. Ils se situent plutôt en arrière du sacrum. Comme 
nous l’avons vu plus haut, des axes obliques avaient déjà été décrits par 
Lavignolle et al. (1983). Pourtant, entre les deux études, il existe une dif- 
férence significative du point de vue de l’orientation et de la localisation 
des axes de mouvement et également quant à la valeur de l'amplitude de 
rotation. Les valeurs des amplitudes avancées par Lavignolle et al. sont 
considérablement plus élevées que celles rapportés par Jacob et Kissling. 





La position de ces axes en arrière des articulations n’est pas sans signifi- 
cation pour le clinicien. Le déplacement de l’épine iliaque postérosupé- 
rieure qui est généralement utilisée dans l’évaluation clinique est de ce 
fait relativement faible. En principe, il serait plus intéressant de choisir un 
point de repère palpatoire situé aussi loin que possible de l’axe. 


Smidt et al. (1995) ont examiné la cinématique de l'articulation sacro- 
iliaque dans des positions de grand écart antéropostérieur chez 32 sujets 
sains (15 hommes, 17 femmes) d’un âge moyen de 26 + 4 ans. 


Pour effectuer la mesure, le tronc et les pieds du sujet ont été immobilisés 
dans la position souhaitée à l’aide d’un cadre spécifique. Les coordonnées 
tridimensionnelles des épines iliaques antérosupérieure et postérosupé- 
rieure en position debout ainsi que lors des grands écarts, d'abord pied 
droit devant, ensuite pied gauche devant, ont été enregistrées par un ap- 
pareil de numérisation tridimensionnel (Metrecom® ; Faro Medical 
Technologies). L’amplitude du grand écart antéropostérieur choisi a été 
celle qui représentait 90 % de la position maximale possible. 


Les mouvements entre les deux os coxaux ont été déterminés entre la po- 
sition de grand écart droit et gauche; leurs valeurs ont été de 9 + 6,5° dans 
le plan sagittal (œ) et de 5 + 3,9° dans le plan transversal (8). 


Cette étude a relevé que les changements observés au niveau de l’os coxal 
ne correspondaient pas toujours au mouvement attendu en fonction de la 
position de l'articulation de la hanche. L'hypothèse était que l’extension 
de hanche mène à une contre-nutation, c’est-à-dire à un os ilium anté- 
rieur du même côté et inversement en flexion. Par conséquent, dans la po- 
sition de marche, l’os coxal du côté du membre avancé devrait faire une 
nutation, l'os coxal du côté du membre inférieur postérieur une contre- 
nutation. D’après l’étude de Smidt et al., ce cas de figure a été constaté 
seulement chez 12 des 32 sujets. Chez 8 sujets, l'inverse s’est produit. 
Chez les 14 autres sujets, les deux os coxaux ont effectué un mouvement 
dans le même sens lors des deux positions de grand écart antéroposté- 
rieur : ils ont bougé « en bloc ». 





2 Articulation sacro-iliaque 161 


4 





Horizontale 


Fig. 11.20 

Détermination de la rotation de l'os coxal gauche et droit dans la position de grand écart à partir des coordonnées tri- 
dimensionnelles des épines iliaques antérosupérieure (EIAS) et postérosupérieure (EIPS) bilatérales. Pour déterminer 
les mouvements relatifs entre les deux os coxaux les changements de l'angle © dans le plan sagittal et de l'angle B 
dans le plan transversal ont été déterminés. Cette figure montre la position de grand écart droit. (D'après Smidt et al. 
1995.) 


Les amplitudes pour l’ensemble du bassin mesurées entre la station de- 
bout et la position de marche étaient en moyenne de 11° d’antéversion, de 
17° de rotation interne (par rapport au membre antérieur) et de 4,5° de la- 
téroflexion (abaissement du côté de la jambe postérieure). 


Decupere (2000) a utilisé un modèle comparable à celui de Smidt et al. 
Il a examiné 28 sujets asymptomatiques avec une moyenne d’âge de 
22 + 2,1 ans à l’aide d’une nouvelle version de l’appareil de numérisation 
tridimensionnel (Metrecom® ; Faro Medical Technologies, Lake Mary, 
FL, États-Unis) en mesurant les positions des épines iliaques lors d’un 
grand écart antéropostérieur gauche et droite. En position neutre, la po- 
sition du bassin a été définie par un angle compris entre l’horizontale et 
une droite passant par les épines iliaques antérosupérieure et postérosu- 
périeure. 


Le ba 
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Horizontale 





Fig. II.21 

Angle formé par la droite reliant les épines iliaques antérosupérieure (EIAS) et postérosu- 
périeure (EIPS) et l'horizontale. Cet angle est un peu plus grand pour l'os coxal droit ; celui- 
ci se présente en légère antéversion par rapport à son homologue gauche. 


Cet angle a été, en moyenne, de 8,9 + 4,8° (voir Fig. II.21). L’os coxal droit 
était plus en antéversion que le gauche (9,4 + 4,9° et 8,4 + 4,8° respecti- 
vement ; p = 0,0286). Dans les deux positions de marche, il y avait une 
antéversion de l’ensemble du bassin d’environ 8,0°. Le tableau IL.4 re- 
prend les changements de l’angle. 


L’antéversion du demi-bassin du côté de la jambe postérieure a toujours 
été plus élevée. Dans le plan sagittal, l'amplitude de mouvement entre les 
deux os coxaux a été de 4,1 + 1,9°. Par rapport à cette valeur, il faut signa- 
ler qu’il s’agit de la mobilité des deux articulations sacro-iliaques, ce qui 
donne une amplitude par articulation d’environ 2°. Cette valeur corres- 
pond à peu près à celle d’autres études qui ont nécessité beaucoup plus de 
moyens techniques et qui ont été beaucoup plus invasives. Cependant, la 
valeur plus élevée de la déviation standard laisse supposer des impréci- 
sions plus importantes dans cette méthode de mesure que lors de lutili- 
sation des méthodes radiostéréométriques. 


Neutre [°] Droit [°] Gauche [°] 
Os coxal gauche 8,3 16,2 15,9 
Os coxal droit 9,4 14,6 18,4 
Valeur moyenne 8,9 15,4 17,1 


Tableau II.4 

Valeurs mesurées (valeurs moyennes [°]), relatives au changement de l'angle compris entre 
l'horizontale et la droite passant par les épines iliaques antérosupérieure et postérosupérieu- 
re lors des positions de grand écart droit et gauche comparées à la position neutre. Dans la 
position de grand écart droit, c'est le pied droit qui est avancé et inversement pour la gau- 
che. 


Les études de Smidt et al. (1995) et Decupere (2000) ont déterminé pour 
la première fois des points de référence relevés par la palpation et dont les 
coordonnées tridimensionnelles sont ensuite relevées avec un appareil de 
numérisation. Cela signifie qu’on accepte, de prime abord, une importan- 
te source d’erreurs qui, en principe, exclut toute conclusion supplémen- 
taire. Afin d’aboutir néanmoins à un résultat probant, les auteurs ont 
mesuré les points déterminés par la palpation jusqu’à 40 fois. En admet- 
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tant que l'erreur de mesure soit aléatoire, ce que l’on peut a priori admet- | 
tre, la probabilité pour que la valeur moyenne calculée se rapproche du | 
point exact est assez élevée. II | 


Sturesson et al. (2000à) ont également analysé les positions de grand 
écart antéropostérieur droit et gauche. Les mouvements ont été détermi- 
nés à l’aide de la méthode radiostéréométrique. 


Six sujets féminins symptomatiques âgés entre 28 et 35 ans ont été étu- 
diés. Les points de référence ont été constitués par des petites sphères de 
tantale de 0,8 mm implantées dans les deux os coxaux près de l’articula- 
tion sacro-iliaque. Outre la position de grand écart antéropostérieur, les 
positions suivantes ont été examinées : 


*__ station debout ; 


* _ décubitus dorsal ; 
+ _ décubitus ventral avec extension de la hanche gauche et/ou droite. 


Le sacrum a servi de référence pour les mouvements des deux os coxaux. 


Les auteurs décrivent des rotations dans les différents plans de l’espace et 
autour d’un axe hélicoïdal. Concernant les mouvements entre les deux os 
dans les deux positions de grand écart, la moyenne de la rotation hé- 
licoïdale trouvée est de 2,0° (min. : 1,3° ; max. : 2,4°). Le tableau IL.5 


——————————————————————— ——— 


Axe Os coxal 1 — 2* 2 3* 2 — 4* 5 — 6* 


D ——————————— 


x Gauche 1,1 157 1,8 —1,0 

Droit 1,1 1,5 13 0,9 

y Gauche 0,7 —0,1 —0,2 0,3 

Droit 0,2 —0,8 —0,7 0,4 

Z Gauche —0,3 —0,4 0,1 —0,5 
Droit 0,3 —0,5 —0,4 —0,4 

Hélicoïdal Gauche 1,4 1,9 1,9 1,3 
Droit 1,2 1,8 1,7 1,2 
Tableau II.5 


Résumé des résultats de l'étude réalisée par Sturesson et al. (2000a) 
* Toutes les valeurs sont des valeurs moyennes [°] 

Signe positif : 

Rotation autour de l'axe x — contre-nutation 

Rotation autour de l'axe y — rotation droite 

Rotation autour de l'axe z — latéroflexion gauche 


x composante de l'axe transversal 1 - Décubitus dorsal 
y composante de l'axe céphalocaudal 2 - Station debout 
z composante de l'axe antéropostérieur 3 - Décubitus ventral avec extension 
de la hanche gauche 
4 - Décubitus ventral avec extension 
de la hanche droite 
5 — Position de grand écart, 
pied droit en avant 
6 — Position de grand écart, 
pied gauche en avant 
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donne un aperçu des amplitudes de rotations mesurées dans les trois 
plans de l’espace et autour d’un axe hélicoïdal. 


Les valeurs moyennes indiquées montrent que les deux positions de 
grand écart antéropostérieur droit et gauche induisent des rotations 
opposées des deux os coxaux autour de l’axe transversal (axe x). Le sens 
de la rotation correspond au mouvement de l'articulation coxofémorale 
homolatérale. 





Dans une autre étude, Sturesson et al. (2000b) ont analysé la mobilité 
sacro-iliaque lors de la réalisation d’une flexion de hanche en position de- 
bout, appelée test de Gillet. (angl. : standing hip flexion test). La méthode 
radiostéréométrique a été appliquée chez 22 patients (18 femmes et 4 
hommes) âgés entre 19 et 45 ans. Les auteurs ont déterminé une amplitu- 
de de rotation hélicoïdale de 0,6° en moyenne. En général, il s'agissait 
d’une rotation postérieure ; chez certains sujets, une rotation antérieure a 
été enregistrée. Souvent les deux os coxaux ont tourné « en bloc » dans le 
même sens. Les auteurs en concluent que le test de Gillet n’est pas fiable 
pour diagnostiquer une restriction de mobilité de l'articulation sacro-ilia- 
que. 





Bussey et al. (2004) ont examiné la mobilité sacro-iliaque entre le dé- 
cubitus ventral, genoux fléchis et une position de contrainte. Dans cette 
dernière, l'articulation coxofémorale d’un sujet couché en décubitus ven- 
tral a été positionnée en flexion, abduction et rotation externe. Avec un 
appareil de mesure électromagnétique (Polhemus Fastrack®), les auteurs 
ont déterminé une amplitude d’environ 3° à 4° entre les deux os coxaux 
dans le plan transversal. 


Gherman et al. (2000) ont réalisé une étude radiologique pour dé- 
terminer les changements des diamètres antéropostérieurs des détroits 
supérieur et inférieur chez 37 femmes enceintes dans la 37° semaine de 
grossesse. Aucun changement significatif dans les diamètres des deux dé- 
troits n’a pu être constaté entre la position gynécologique et la manœuvre 
de McRoberts'8. Les auteurs ont relevé une rétroversion des deux os 
coxaux et une diminution de la lordose au niveau L5-—S1. 


2.5.4 Synthèse 


En comparant les résultats des différentes études indiquées ci-dessus, un 
constat s'impose : le mouvement dans l'articulation sacro-iliaque existe 
mais son amplitude est faible. Il semble donc tout à fait compréhensible 
que l’on ait pendant longtemps estimé qu'aucun mouvement n'était pos- 
sible dans cette articulation dans des conditions physiologiques, à l’excep- 
tion, bien entendu, de la grossesse et de l’accouchement. On parlait tout 
au plus de sollicitations. Ce n’est qu’à partir du moment où un appareilla- 
ge de mesure sophistiqué (par exemple la méthode de radiostéréométrie) 


18 Il s’agit d’une hyperflexion avec abduction simultanée des deux articulations coxofémorales. 
Cette manœuvre est utilisée pendant l’accouchement. 
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a été disponible qu’il a été possible de mesurer des coordonnées de points 
de référence avec suffisamment de précision pour que les mouvements 
tridimensionnels fussent déterminés. 


En résumé, l’amplitude de mouvement de l'articulation sacro-iliaque 
peut être estimée à environ 2° à 4°. Il faut souligner que les travaux réa- 
lisés avec la radiostéréométrie mise au point par Selvik et qui emploie des 
marqueurs en tantale indiquent en général des amplitudes moins impor- 
tantes (Egund et al., 1978 ; Sturesson et al., 1989 ; Jacob et Kissling, 1995 
: Sturesson et al., 2000a,b). La grande précision de cette méthode laisse 
supposer que les amplitudes plus importantes déterminées avec d’autres 
méthodes sont dues à des erreurs de mesure plus élevées (Lavignolle et 
al., 1975 ; Smidt et al., 1995 ; Decupere, 2000). Il est intéressant de noter 
que, dans tous les travaux mentionnés, aucune différence significative n’a 
pu être déterminée entre les femmes et les hommes, pas plus que par rap- 
port aux femmes ayant déjà accouché. Pour compléter cet aperçu, men- 
tionnons encore le travail de Tullberg et al. (1998). Ces auteurs ont utilisé 
la méthode radiostéréométrique et n’ont déterminé aucun changement 
dans la position du sacrum par rapport à l'os coxal avant et après une ma- 
nipulation. 
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Tous les travaux ont décrit des axes obliques hélicoïdaux, ce qui indi- 
que l’existence d’un mouvement tridimensionnel dans cette articulation. 
La composante principale du mouvement se situe dans le plan sagittal, as- 
pect qui avait déjà été établi par des travaux plus anciens. Quant à la loca- 
lisation de l’axe, on peut présumer que le point d’intersection de l’axe avec 
le plan sagittal se situe en arrière du sacrum, dans la zone des ligaments 
postérieurs et du tubercule iliaque (ligament axile). 


Il n'existe aucun axe commun pour les deux articulations, ce qui signifie 
que le sacrum ne peut pas bouger librement entre les deux os coxaux. S’il 
y a un mouvement dans une articulation, il y a obligatoirement un mou- 
vement dans l’autre. Si le sacrum bouge, les deux os coxaux doivent bou- 
ger l’un par rapport à l’autre. Il s’agit d’une chaîne cinématique 
fermée. 





| Charnières « obliques » 


La chaîne cinématique fermée des articulations du bassin peut être illustrée par 
une analogie. Imaginons que le sacrum soit une porte fixée au mur (le bassin) par 
deux charnières (les deux articulations sacro-iliaques). Les charnières d'une porte 
sont en général positionnées de manière à former un seul axe. Il s’agit de l'axe 
autour duquel la porte tourne. Supposons à présent que « quelqu'un!° » construi- 
se une porte particulière pour empêcher un individu de quitter la pièce par un 
moyen insolite : il fixe la porte à l’aide de deux charnières qui sont positionnées 
en oblique et qui, par conséquent, ne définissent pas un axe commun. Chacune 


19 Qui connaît les principes de la cinématique tridimensionnelle. 
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de ces charnières ayant son propre axe, il est plus difficile d'ouvrir la porte. Le 
« prisonnier » n'a que deux possibilités. Il peut couper la porte en deux entre les 
deux charnières afin que chaque demi-porte puisse effectuer son propre mouve- 
ment en fonction de l'orientation de son axe. Appliqué au bassin, cela signifie que 
le sacrum est soit divisé en deux, soit soumis à une forte déformation. Compte 
tenu des besoins de stabilité au niveau du bassin, ce n'est pas une très bonne so- 
lution. Une autre possibilité consisterait à enlever deux éléments du mur qui sup- 
porte les deux charnières, chaque élément étant en relation avec l'une des 
charnières. Le prisonnier pourrait ainsi ouvrir la porte. Les deux éléments du mur 
se déplacent autour des axes définis par les charnières, pendant que la porte 
s'ouvre. Les éléments muraux correspondraient aux deux os coxaux qui suivent 
chacun un axe oblique. Ils exécutent les composantes de mouvement que le sa- 
crum (la porte) ne peut réaliser. Poe 14 





En dehors des ankyloses définitives, on ne peut pas exclure l’hypermo- 
= bilité de cette articulation, comme Jacob et Kissling (1995) ont pu le met- 
tre en évidence chez un sujet symptomatique. Chez ce patient, l'amplitude 
constatée était 3 à 4 fois supérieure à la moyenne. Les auteurs de l’étude 
n’indiquent néanmoins pas quels paramètres ou tests cliniques ont été 
utilisés pour définir une hypermobilité avant la mesure, pour autant 
qu’un diagnostic d’hypermobilité ait été réalisé a priori. Par ailleurs, le 
test comparatif entre les deux côtés réalisé par Sturesson et al. (1989) n’a 
pas montré de différence de mobilité entre les articulations symptomati- 
ques et asymptomatiques. 


Lorsque la contrainte augmente, par exemple dans la station debout ou 
dans la station unipodale, les amplitudes diminuent. Cela laisse supposer 
qu’à partir d’une certaine mise en charge, l'articulation se verrouille et 
que ce verrouillage est renforcé par des muscles. Ce mécanisme corres- 
pond au mécanisme d’autoverrouillage (angl. : self-locking ou self- 
bracing mechanism, all. : Selbst-Verriegelungs-Mechanismus) décrit 
par Vleeming et al. (1990a,b) et Snijders et al. (1993a,b). Dans ce modèle, 
plusieurs muscles sont considérés comme « verrouilleurs » : le muscle 
transverse de l'abdomen, la partie moyenne du muscle oblique interne de 
l'abdomen, le muscle piriforme et les muscles du plancher pelvien. Dans 
ce contexte, Richardson et al. (2002) ont examiné le muscle transverse de 
l'abdomen. Ils ont constaté que l'activation de ce muscle améliorait la 
transmission des vibrations de los coxal vers le sacrum, ce qui indiquerait 
un verrouillage de l'articulation sacro-iliaque. 


Avant de clore ce chapitre, mentionnons encore le modèle théorique 
de Kapandji (1985) (voir Fig. IL.22). Le mouvement de nutation du sa- 
crum est accompagné d’une rotation des deux os coxaux, nous sommes 
donc en présence d’une composante de mouvement supplémentaire. Cet- 
te composante provoque une latéralisation des deux tubérosités ischiati- 
ques et une médialisation des deux crêtes iliaques. 
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Fig. II.22 

La figure À montre un mouvement de nutation symétrique des éléments de la ceinture pelvienne tel que décrit par 
Kapandji (1985). 

La figure B montre une variante possible d'un mouvement de nutation asymétrique du bassin. Puisque les axes de cha- 
que articulation sont différents, chaque os coxal réalise des mouvements différents pendant que le sacrum fait un mou- 
vement de nutation. En plus, on peut supposer que ces mouvements varient d'un individu à l'autre. 


Ce modèle se fonde implicitement sur des axes symétriques. Cependant, 
comme l'analyse cinématique vient de le prouver, ce n’est pas le cas. Cette 
asymétrie des axes pourrait trouver son explication dans l’asymétrie des 
surfaces articulaires. 


3 Articulation du pubis 


3.1 Surfaces articulaires 


Les surfaces articulaires du pubis sont à peu près ovalaires, comme sché- 
matisé à la Fig. I1.23. Elles ne sont pas tout à fait parallèles mais présen- 
tent un angle ouvert antérieurement. Les surfaces osseuses sont 
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Fig. II.23 


Orientation et dimension des surfaces articulaires de l'articulation du pubis (symphyse pu- 
bienne). 
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recouvertes d’un cartilage hyalin de 1 à 2 mm d'épaisseur qui renferme sur 
le pourtour le ligament interosseux. Dans la majorité des cas, il existe une 
cavité entre les surfaces articulaires, le cas échéant à partir de la 1re année 
de la vie. La présence de cette cavité et d’un cartilage hyalin fait suggérer 
qu’il s’agit d’une amphiarthrose et non pas, comme souvent mention- 
né, d’une symphyse. 


3.2 Ligaments 


Il existe deux groupes de ligaments (voir Fig. II.24). 


*< _ Le ligament interosseux (A) 


C’est une structure fibrocartilagineuse qui comble le pourtour de 
l’espace articulaire, ménageant en son milieu un espace creux (B). 


* Les ligaments périphériques 


Postérieurement, il s’agit plutôt d’un tissu fibreux que d’un liga- 
ment bien défini. 


Supérieurement se trouve le ligament pubien supérieur (C), un 
ligament assez épais et résistant. 


Inférieurement se trouve le ligament arqué du pubis (D). Ce li- 
gament est très résistant et comble le sommet de l’arcade du pu- 
bis. 

Antérieurement, le renforcement ligamentaire du pubis se com- 
pose d’un enchevêtrement de fibres provenant en partie des 
tendons des muscles suivants (Fig. II.25). 


Venant du haut : 

muscle droit de l’abdomen (1) ; 

muscle piriforme (2) ; 

muscle oblique externe de l’abdomen — pilier médial (3). 
Venant du bas : 

muscle long adducteur (4) ; 

muscle gracile (5). 


En considérant de tels rapports anatomiques où les zones d’insertion des 
tendons et des ligaments se confondent, on comprend aisément que, dans 
certains cas cliniques, il soit parfois difficile de distinguer clairement une 


douleur d’origine articulaire (pubalgie) d’une tendinopathie ou d’une ten- 
dinopathie d’insertion?°. 


20 Les tendinopathies d'insertion sont également connues sous le nom d’enthésiopathies. 
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Lig. pubien supérieur 
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Cavité articulaire 


Ligament interosseux 





Lig. arqué du pubis 


Fig. II.24 
Coupe schématique de l'articulation pubienne avec représentation du ligament interosseux. 





Fig. II.25 

Reédehthéloh schématique des muscles dont les tendons interviennent dans la formation 
de l'appareil ligamentaire antérieur de l'articulation du pubis. 

1 Muscle droit de l'abdomen 

Muscle pyramidal 

Muscle oblique externe de l'abdomen — pilier médial 

Muscle long adducteur 

Muscle gracile 


u BR © N 


3.3 Mouvements 


Il n‘existe que très peu d’études cinématiques concernant cette articula- 
tion. Pour vérifier la présence d’une éventuelle instabilité de l'articulation 
pubienne, Chamberlain (1932) a comparé deux radiographies antéropos- 
térieures en station unipodale gauche et droite. Pour cet auteur, une am- 
plitude de translation céphalocaudale jusqu’à 2 mm est considérée 
comme étant normale, et une amplitude supérieure à 2 mm équivaut à 
une instabilité. Hagen (1974) a augmenté ces critères d'évaluation plus 
tard jusqu’à 5 mm. Pitkin (1937) a décrit le même mouvement, qu’il a ap- 
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papa 


(2) 


pelé mouvement de rotation, avec une amplitude d'environ 5,5° dont l'axe 
se situe dans la partie postérieure de l'articulation sacro-iliaque. 


Walheim et al. (1984a) ont déterminé le mouvement de cette articula- 
tion avec grande précision sur 4 préparations anatomiques et ensuite chez 
15 sujets asymptomatiques : les auteurs ont travaillé avec une méthode 
électromécanique qui mesurait les mouvements entre deux broches mé- 
talliques parallèles implantées de chaque côté de l'articulation dans la 
partie supérieure du pubis. Les mesures ont été effectuées avec une sorte 
de pied à coulisse électromagnétique capable de mesurer des modifica- 
tions de distance très faibles. Pour chaque plan, deux de ces instruments 
ont été utilisés pour mesurer les composantes de translation et de rota- 
tion. Les auteurs ont obtenu les résultats suivants (valeurs moyennes). 





+ _ L'amplitude des translations céphalocaudales s’élève à 1,0 mm 
chez les hommes et à 1,6 mm chez les femmes. Il s’agit d’une dif- 
férence statistiquement non significative. 

° La translation latérolatérale est de 0,5 mm chez les hommes et 
de 0,9 mm chez les femmes. Cette différence est significative 
(p < 0,025). 

+ Les mouvements antéropostérieurs se situent en dessous de 
1mm et ne constituent pas une différence significative entre 
l’homme et la femme. 

* Les rotations dans les plans frontal et sagittal se situent en des- 
sous de 1,5°. 











En résumé, on peut dire que, d’après cette étude, le mouvement principal 
dans l'articulation pubienne est la translation céphalocaudale et qu’à une 
exception près, il n’y a pas de différence entre la mobilité des hommes et 
des femmes. 


Dans une deuxième étude, Walheïim et al. (1984b) ont examiné avec la 
même méthode 15 patients présentant des douleurs dans une ou plusieurs 
articulations du bassin. Les auteurs ont essayé de déterminer si la présen- 
ce de certains signes cliniques permettait de diagnostiquer une instabilité 
du bassin, vérifiable par une mobilité accrue de l'articulation pubienne. 


Le groupe test était composé de 3 hommes et 12 femmes âgés de 20 à 54 
ans. Chez 7 femmes, les douleurs avaient commencé après un accouche- 
ment. Presque tous les patients présentaient des douleurs dans la zone du 
pubis, la région inguinale et l'articulation sacro-iliaque, et se plaignaient 
de sciatalgies. À la palpation, la plupart des sujets présentaient des indu- 
rations au-dessus du pubis, dans la région inguinale et au-dessus de l’ar- 
ticulation sacro-iliaque. La radiographie révélait des remaniements au 
niveau de l'articulation sacro-iliaque chez la quasi-totalité des patients. 


En comparaison avec la première étude réalisée sur 15 sujets sains, seuls 
deux patients avaient une amplitude de translation céphalocaudale nette- 
ment plus élevée (une femme avec 7 mm et un homme avec 10 mm). Ce 
résultat permet de penser que le diagnostic clinique d’une « instabilité du 





3 Articulation du pubis 171 





Fig. II.26 
Amplitudes du mouvement de translation dans l'articulation pubienne dans le sens cépha- 
locaudal en position unipodale gauche (a) et droite (b), ainsi que pendant la marche (c). 
(D'après Walheim et al., 1984a.) 


bassin » ne correspond que dans de très rares cas à une mobilité accrue 
de l'articulation du pubis. En revanche, il est intéressant de noter le nom- 
bre élevé de résultats radiologiques positifs constatés au niveau de l’arti- 
culation sacro-iliaque. D’un autre côté, Damen et al. (2002) n’ont pas pu 
démontrer une corrélation significative entre des douleurs pelviennes 
liées à la grossesse et une éventuelle mobilité accrue de l’anneau pelvien. 


La plupart des dysfonctions de cette articulation surviennent après un ac- 
couchement. Le taux de morbidité se situerait entre 1:300 et 1:30 000 
(Lindsey et al., 1988). Bjorklund et al. (1999) n’ont constaté aucune cor- 
rélation significative entre la gravité des plaintes et la valeur d’un diasta- 
sis déterminé par radiographie ou par échographie. Tortora et Grabovski 
(1994) indiquent que la souplesse des structures de collagène au niveau 
du pubis augmente dans la dernière phase de la grossesse. Selon ces 
auteurs, ces changements sont dus à l’augmentation du taux de progesté- 
rone circulant. Ce fait pourrait avoir son importance dans le syndrome 
prémenstruel, étant donné que la concentration de progestérone diminue 
à la fin du cycle. Albert et al. (1997) ont réalisé une étude sur un nombre 
total de 910 femmes dans la 33e semaine de grossesse et n’ont constaté 
aucune influence significative de la concentration de relaxine sur les dou- 
leurs de la région pelvienne. 





3.4 Contraintes 


Modèle de Kapandbji 


D’après Kapandji (1985), en appui bipodal, articulation pubienne tra- 
vaille en compression pure (Fig. IL.27 À, p. 172). Il s’agit d’un modèle très 
statique. De toute évidence, les contraintes ne sont pas les mêmes pen- 
dant le mouvement ou dans la position unipodale. 
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Fig. II.27 


Muscles abdomineux Force de réaction 


Modèle de Kapandji (A) et modèle de Pauwels (B) illustrant les contraintes subies par l'articulation pubienne en station 


bipodale. 


Modèle de Pauwels 


Dans une première approche, Pauwels (1979) a comparé le bassin dans la 
station bipodale à une poutre posée sur deux appuis (Fig. IL.27 B) et sur 
laquelle s’applique centralement une force. La poutre se déforme. La par- 
tie supérieure de celle-ci est soumise à des contraintes de compression et 
sa partie inférieure à des contraintes de traction. 


Ce modèle très simplifié pourrait nous amener à la conclusion qu’au ni- 
veau de l'articulation pubienne, les contraintes en traction prédominent. 
Or, Pauwels n'exclut pas que cette articulation soit soumise à des con- 
traintes de compression. Il explique notamment que, dans le cadre d’acti- 
vités diverses, la partie supérieure de l'articulation est probablement plus 
souvent soumise aux contraintes de compression, la partie inférieure aux 
contraintes de traction, ce qui rend compréhensible le fort développe- 
ment du ligament arqué du pubis situé dans l’angle pubien. 


Comme nous le montrent les études dynamiques réalisées par Walheim 
et al. (1984a) et Smidt et al. (1995), la survenue de contraintes en traction 
est très probable dans la station unipodale, puisque les différents mouve- 
ments des os coxaux décrits plus haut provoquent un écartement des deux 
os pubiens et des mouvements de cisaillement dans le sens céphalo-cau- 
dal. 
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Facteurs musculaires de stabilisation 





La stabilisation de l'articulation pubienne n’est pas seulement 
ligamentaire ; d'importants facteurs musculaires contribuent également 
à la stabilité de cette articulation. En l’occurrence, il s’agit des muscles in- 
diqués ci-dessus dont les prolongements tendineux viennent renforcer 
l'appareil ligamentaire antérieur (voir Fig. IL.25, p. 169). On peut y ajou- 
ter le muscle transverse de l’abdomen et, éventuellement, les muscles du 
plancher pelvien. 


Lorsque cette articulation est considérée non pas comme un élément isolé 
mais comprise dans un contexte anatomique plus large, on s'aperçoit que 
des forces provenant des membres inférieurs sont dirigées directement 
vers les muscles abdominaux. Cet aspect est indiqué dans la Fig. II.27 A. 
La traction caudale des adducteurs de la cuisse pourrait être neutralisée | 
par la traction céphalique des muscles abdominaux. Les forces seront 
transmises à travers une chaîne tendon-os-tendon et l'articulation pu- | 
bienne en sera moins sollicitée. 





ä Articulation sacrococcygienne 


4.1 Surfaces articulaires 


Cette articulation constitue également une amphiarthrose. Le tissu fi- 
breux qui relie les deux os est un vestige du disque intervertébral. Les sur- 
faces articulaires au sommet du sacrum et à la base de la première 
vertèbre coccygienne ont une forme elliptique avec un grand diamètre 
latérolatéral et un petit diamètre antéropostérieur. La surface articulaire 
sacrale est plutôt convexe, la surface coccygienne plutôt concave 


(Fig. IL.28, p. 174). 


4.2 Ligaments 


Parmi les ligaments de cette zone, on distingue un ligament central, le li- 
gament interosseux (reliquat d’un disque intervertébral), et des liga- 
ments périphériques. Ces derniers sont divisés en un contingent 
postérieur, latéral et antérieur (ligaments sacrococcygiens dorsal, ventral 
et latéraux). En raison de leurs zones d'insertion, ces différents groupes 
peuvent être divisés en faisceaux ligamentaires individuels, ce qui, d'un 
point de vue fonctionnel, n’a qu’une signification mineure. 














En fait, le système ligamentaire forme une couche fibreuse continue, dans 

laquelle se confondent les fibres du ligament sacroépineux et la partie 

caudale du ligament sacrotubéral. Au centre et dans la partie postérieure 

se terminent les dernières attaches de la dure-mère rachidienne. Le liga- | 
ment sacrococcygien ventral et le ligament sacrococcygien dorsal profond 
sont en continuité avec les ligaments longitudinaux antérieur et posté- 
rieur (voir Fig. IL.28, p. 174). 
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sacrococcygien 
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Fig. II.28 
Schéma de l'articulation sacrococcygienne et de ses structures ligamentaires profondes. 


4.3 Mouvements 


Plan sagittal 


De manière générale, les mouvements de l'articulation sacrococcygienne 
sont décrits dans le plan sagittal sans que ces mouvements soient dé- 
signés par des noms précis. Nous proposons de définir la flexion comme 
le mouvement par lequel la pointe du coccyx se déplace vers l'avant (voir 
Fig. IL.29). Cette dénomination constitue ainsi une exception par rapport 
aux définitions utilisées dans le cadre de la colonne vertébrale et du sa- 
crum. 


Rondas (1994) a examiné la mobilité du coccyx sur 14 volontaires âgés de 
18 à 29 ans en position assise. Pour ne pas influencer les mouvements étu- 
diés par des forces supplémentaires externes, les sujets ont été placés sur 
un siège muni en son centre d’une ouverture. Dans cette position, trois ra- 
diographies ont été prises : 

* en position neutre ; 

+. pendant la manœuvre de Valsalva avec les muscles du plancher pel- 


vien aussi relâchés que possible. Cette manœuvre provoque un 
mouvement d'extension ; 

* lors d’une contraction volontaire maximale des muscles du plan- 
cher pelvien. Cette contraction provoque un mouvement de flexion. 


Les valeurs moyennes des mouvements mesurés sont indiquées dans le 
tableau 11.6. 
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Contraction [°] Valsalva [°] Total [°] 
(Flexion) (Extension) Fr 

Valeur moyenne 8,2 6,1 15,4 | 
Déviation standard 1.1 8,0 ii | 
Tableau II.6 6 
Amplitudes de mouvement de l'articulation sacrococcygienne. OS 

(0) 

Ba 


Flexion 


Extension hs d 


environ 15° 


Fig. II1.29 
Sens du mouvement de flexion dans le coccyx. Sa pointe caudale, l'apex, se déplace vers 
l'avant. 


Les résultats de cette étude indiquent que la composante de flexion est su- 
périeure à la composante d’extension, un fait qui s’explique entre autres 
par la méthode utilisée. En outre, chez la plupart des sujets, un mouve- 
ment distinct entre les différentes vertèbres coccygiennes a pu être obser- 
vé. En l’absence de points de référence suffisamment précis, l'amplitude 
des mouvements intercoccygiens n’a pas été déterminée. 


Plan frontal 


À notre connaissance, aucune étude n’a à ce jour été réalisée dans le but | 
de déterminer d'éventuels mouvements de l'articulation sacrococcygien- 
ne dans le plan frontal. On peut supposer que ce mouvement, pour autant 
qu'il existe, est très faible. En effet, les ligaments latéraux disposent d’un 
assez bon bras de levier par l'intermédiaire des cornes latérales du 
coccyx ; de plus, les ligaments extrinsèques de l’articulation sacro-iliaque | 
fournissent une stabilisation supplémentaire. 
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5 Ciseau lombopelvien 


Comme indiqué en début de chapitre, d’un point de vue fonctionnel, la 
jonction lombosacrale et les deux articulations coxofémorales ne peuvent 
être séparées du bassin. Nous retrouvons ce lien privilégié dans le modèle 
fonctionnel qu’est le ciseau lombopelvien, un système d'amortissement 
important du corps humain. 





5.1 Plan sagittal 


En principe, le ciseau lombopelvien est décrit dans le plan sagittal. Cette 
approche se justifie dans la mesure où la composante principale de mou- 
vement de l'articulation sacro-iliaque s’effectue dans ce plan. Le ciseau 
lombopelvien est composé d’un système de leviers osseux formé par le sa- 
crum et les deux os coxaux, de leurs liens articulaires, les articulations 
sacro-iliaques, ainsi que d’un système de freins tant passifs (les liga- 
ments) qu’actifs (les muscles) (voir Fig. IL.30). 






Charnière 
lombosacrale 


A SUUUM Lise 


Articulation sacro-iliaque 


Articulation 
coxofémorale 


Frein de la nutation 


Fig. 11.30 
Schématisation du ciseau lombopelvien dans le plan sagittal. 


- Les deux leviers : le sacrum et les os coxaux 

- Les liens articulaires : articulation sacro-iliaque, articulation coxofémorale et charnière 
lombosacrale 

- Le système de ressorts des freins de nutation 


- Les forces s'appliquant au système (la pesanteur agissant par le biais de la charnière lom- 
bosacrale et la force réactive par le biais de l'articulation coxofémorale). 
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Le fonctionnement de ce système d'amortissement dépend des mouve- 
ments de l'articulation sacro-iliaque, aussi petits soient-ils. Lorsque l’ar- 
ticulation est verrouillée, le modèle ne s’applique guère. 


Selon ce modèle, les forces qui s’exercent, en station debout, sur le sacrum 
et l'articulation coxofémorale induisent une nutation vu leurs bras de le- 
vier respectif. Ce principe a été démontré par plusieurs analyses de mou- 
vements comparant la position de décubitus dorsal et la station debout 
(voir Sturesson et al., 1989, 2000, b). La nutation est freinée par les liga- 
ments sacrotubéral et sacroépineux. Ces deux ligaments bilatéraux cons- 
tituent des freins de nutation passifs. Vu la grandeur de leur bras de 
levier, il s’agit de freins importants, ce qui n’exclut pas l’existence d’autres 
freins. En revanche, il est peu probable que les ligaments de l'articulation 
coxofémorale constituent des freins de nutation passifs. Pour que ces li- 
gaments aient une fonction de frein, il faudrait se trouver en position d’ex- 
tension complète de la hanche. 


Concernant les freins de nutation actifs, nous pouvons proposer les mus- 
cles suivants : les fléchisseurs de la hanche, le muscle piriforme et, du 
moins partiellement, les muscles du plancher pelvien (voir Fig. Il.31). 





Fig. II.31 
Représentation schématique des freins de nutation actifs. 


1 Muscle iliaque 

2 Muscle droit fémoral, muscle tenseur du fascia lata, muscle sartorius (couturier) 
3 Muscle piriforme 

4 Musculature du plancher pelvien 
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up de— 
BdLContre-nutation 
Fig. II.32 
Schéma d'une analyse simplifiée du couple de force du muscle grand psoas. Le muscle grand 
psoas peut certes amener l'os coxal en contre-nutation (BdLContre-nutation) et fonctionner 


ainsi comme un frein de nutation ; néanmoins, la majeure partie de ce muscle soutient la 
nutation du sacrum (BdLiutation): 


La Fig. II.32 permet de penser que le muscle grand psoas sert éventuelle- 
ment de frein de nutation à l’os coxal. Cependant, ce muscle induit éga- 
lement un moment de flexion au niveau de la colonne lombaire ainsi que 
de la jonction lombosacrale, ce qui réduit sa fonction de frein puisqu'il 
agit sur le sacrum dans le sens de la nutation. Cet exemple montre que, 
d’un point de vue fonctionnel, il faut distinguer le muscle psoas (grand et 
petit) du muscle iliaque et ne pas se référer à un muscle ilio-psoas (psoas- 
iliaque). 


5.2 Plan frontal 


* Voir également le 
point 5.1 p. 176 


Un système d'amortissement peut également être décrit dans le plan fron- 
tal, pour autant que l’on considère la station unipodale. En fait, il s’agit du 
« modèle classique de l'équilibre de l’articulation coxofémorale »* auquel 
s'ajoute l’articulation sacro-iliaque. L'existence même des ligaments 
sacro-iliaques interosseux, le fait qu’ils représentent une structure très ré- 
sistante, ainsi que leur position au-dessus de la majeure partie de l’inter- 
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Fig. 11.33 

Schéma du modèle d’un ciseau lombopelvien dans le plan frontal. La charge supportée cons- 
titue une force qui agit sur le système dans le sens de l’adduction. Ce mouvement est freiné 
par les abducteurs de la hanche (Fagp) — à l'instar du modèle d'équilibre de l'articulation 
coxofémorale en station unipodale (voir chapitre III point 5.1 p. 200) — et du ligament sacro- 
iliaque interosseux (Fig). 


ligne articulaire corroborent ce modèle. Ajoutons que Miller et al. (1987) 
ont déterminé des mouvements de l'articulation sacro-iliaque in vitro 
dans le plan frontal. 


5.3 Plan transversal 


Théoriquement, le ciseau lombopelvien pourrait également être analysé 
dans ce plan. Ainsi, on peut s’imaginer qu’en station bipodale, la contrac- 
tion bilatérale des muscles piriformes provoque une rotation externe du 
fémur qui s’oppose à la composante de rotation interne due à la fonction 
d’amortisseur de l'articulation sous-talienne. Effectivement, lors de sa 
mise en charge, l'articulation sous-talienne effectue une éversion, qui 
amène la jambe en rotation interne. En éliminant les éventuelles compen- 
sations de rotation au niveau du genou, cette rotation interne pourrait 
être freinée par un moment de force dans le sens de la rotation externe au 
niveau de l'articulation coxofémorale. 


Puisque les deux systèmes de rotation agissent en sens opposé, le membre 
inférieur pourrait donc être décrit comme un système d’amortissement, à 
l'instar d’une barre de torsion. 


LA 


5.4 Epilogue 


Cette analyse du ciseau lombopelvien et de ses liens avec d'autres systè- 
mes d'amortissement du corps humain peut être complétée par les consi- 
dérations suivantes. 


* Au moment de la rotation externe due à une contraction éventuelle 
du muscle piriforme, partie intégrante du mécanisme de fonction- 
nement du ciseau lombopelvien dans le plan transversal, s’oppo- 
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sent les faisceaux antérieurs du muscle moyen fessier qui agissent 
en rotation interne ; par rapport au ciseau lombopelvien, ces fais- 
ceaux servent d’abducteurs dans le plan frontal et de fléchisseurs 
dans le plan sagittal. 

* Dans cette fonction, le muscle moyen fessier est soutenu par le 
muscle tenseur du fascia lata. Un avantage supplémentaire d’une 
telle activité synergique du tenseur du fascia lata se retrouve plus 
distalement : au niveau du genou, elle contrebalance le moment 
gravitaire qui va dans le sens d’une varisation et d’une flexion. 

*_ L’articulation du genou, quant à elle, représente un système amor- 
tisseur très efficace fondé sur l'interaction entre le moment de 
flexion introduit par le poids et ‘inertie du corps et le moment d’ex- 
tension opposé du muscle quadriceps fémoral. 


+ La flexion du genou induit un mouvement couplé dans le sens 
d’une rotation interne du tibia par rapport au fémur. Il s’agit de la 
rotation dite « automatique du genou ». L'existence de ce mouve- 
ment couplé semble pouvoir être expliquée également par le fait 
que, sous l'influence du muscle piriforme, le fémur est induit en ro- 
tation externe, alors que sous l'influence de l'articulation sous-ta- 
lienne, le tibia subit une rotation interne. 


Ces quelques réflexions théoriques essaient de montrer les liens fonction- 
nels étroits entre le bassin, le genou et le pied. Elles constituent une ten- 
tative de placer l’analyse biomécanique dans un contexte plus global, 
holistique. En élargissant l’analyse à la partie supérieure du corps, on 
comprend que l'équilibre de la région pelvienne joue un rôle essentiel 
dans l’équilibre de l’ensemble de la colonne vertébrale. 


Toutes ces considérations pourraient indiquer que, sur le plan bioméca- 
nique, le bassin occupe une place centrale. Gardons toutefois à l’esprit que 
le corps humain est avant tout un système fonctionnel global, « des pieds 
à la tête ». Chaque élément y a une fonction très précise et aucun ne peut 
être identifié comme dominant. Cela implique également que la qualité de 
fonctionnement du système dépendra de son maillon le plus faible. 


Vouloir réduire les interactions entre les différents constituants élémen- 
taires du système à des schémas de dysfonctionnement stéréotypés cons- 
tituerait en l’état actuel de nos connaissances en une démarche simpliste 
et hasardeuse face à une dynamique complexe où, de surcroît, la singula- 
rité de l'individu reste, en fin de compte, difficile à appréhender. En dé- 
finitive, il s'agit d'un déterminisme non prédictif. 


Chapitre III L'articulation coxofémorale 





1 Rappel anatomique 


1.1 Développement de l'os coxal et de l'acétabulum 


Entre la 3° et la 7° semaine de grossesse les trois noyaux d’ossification de 
l'ilium, de l’ischium et du pubis font leur apparition au niveau de l’os coxal 
cartilagineux et plus précisément au niveau de l’acétabulum (cavité coty- 
loïde ou cotyle). 






Ilium 
ES Puis 
NY Ischium 





Incisure de l’acétabulum 


Fig. III.1 

Composition tripartite de l'os coxal et de son cartilage de conjugaison en forme d'Y. Ces trois 
parties se rencontrent au niveau de l’acétabulum. La trace de cette fusion est visible au ni- 
veau de l'incisure ischiopubienne ou incisure acétabulaire. Il existe également des incisures 
entre l'ilium et le pubis ainsi qu'entre l'ilium et l'ischion. Ces deux incisures, antérieure et 
postérieure, sont peu marquées. 


Biomécanique des membres inférieurs 
© 2008 Elsevier Masson SAS. Tous droits réservés. 
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Les trois parties de l’os coxal se réunissent au niveau de l’acétabulum et 
sont séparées par un cartilage de conjugaison en forme d’Y. Alors que la 
périphérie de l’os coxal s’ossifie entre la 6° et la 10° année, la partie cen- 
trale autour de l’acétabulum ne se solidifie qu'entre l’âge de 13 et 18 ans. 
L’incisure de l'acétabulum est, en fait, un vestige de cette fusion. Dans 
cette zone, l'os est moins résistant. Sous l'influence d’une forte contrainte, 
une certaine déformation de l’acétabulum est possible. 





1.2 Forme de l’acétabulum et de la surface semi-lunaire 


La partie de l’acétabulum qui s’articule avec la tête fémorale est recouver- 
te de cartilage hyalin. Elle a la forme d’un croissant ou d’un fer à cheval 
(surface semi-lunaire) ouvert vers l’avant, le bas et l'extérieur. Nous re- 
viendrons sur son orientation spatiale au point 2 p. 187. Dans la partie 
caudale, la surface cartilagineuse est interrompue par l’incisure de l‘acé- 
tabulum (a). Le ligament transverse de l’acétabulum (b) relie les deux 
pointes du croissant. La surface supérieure de ce ligament, donc intra-ar- 
ticulaire, est recouverte d’un fibrocartilage. Cette disposition ferme le 
croissant et la surface articulaire est fermée à l’instar d’un anneau. L’hia- 
tus formé en dessous du ligament transverse de l’acétabulum est obstrué 
par le ligament de la tête fémorale (c) qui s’insère à cet endroit. Oonishi 
et al. (1976) précisent que l’acétabulum possède une forme légèrement el- 
liptique dont le grand rayon est orienté dans une direction presque cépha- 
locaudale. Brown et Shaw (1983) ou encore Eckstein et al. (1997) en 
déduisent que l’acétabulum n’a pas une morphologie circulaire. 


L'articulation coxofé 





postérieur <——+ antérieur 


Fig. III.2 
Aperçu des structures anatomiques au niveau de l’acétabulum. 


a Incisure acétabulaire 
b Ligament transverse de l'acétabulum 
c Ligament de la tête fémorale 
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Sous contrainte, la surface articulaire semi-lunaire se déforme (Bay et al., 
1997). Il en résulte un changement de longueur du ligament transverse de 
l’acétabulum pouvant aller jusqu’à 3,7 % (Lôhe, 1996). Cet aspect a son 
importance pour l'étendue des surfaces de contact et, par conséquent, 
pour la répartition des pressions à l’intérieur de l'articulation. 














- . III 
1.3 Bourrelet acétabulaire 


Le bourrelet acétabulaire (labrum), structure fibrocartilagineuse, repo- 
se, tel un anneau fermé, sur le bord de l’acétabulum. Il se compose majo- 
ritairement de collagène de type I. Les fibres de collagène forment des 
cercles concentriques presque parallèles qui s'étendent jusqu’au bord de 
l’acétabulum (Shibutani, 1988). Le type de collagène et sa disposition per- 
mettent de penser que le bourrelet est surtout soumis à des contraintes de 
traction. Grâce au bourrelet acétabulaire, l’articulation est hermétique- 
ment fermée. D’après Ferguson et al. (2000, 2003), cette configuration 
peut créer une pression hydrostatique à l’intérieur de l’articulation 
(Fig. IIL.3). Le bourrelet a donc une fonction stabilisante, fonction qui 
avait été déjà mentionnée par les FRERES WEBER (1837). Lorsque l’on es- 
saie de décoapter la tête fémorale pour la luxer en dehors de l’acétabulum, 
on crée une pression négative (Takechi et al., 1982). En revanche, en si- 
tuation normale, il n’y a pas de pression négative dans l'articulation ; il n’y 
existe pas de pression négative intra-articulaire. La fermeture hermétique 
de l’acétabulum par le bourrelet semble répondre, avant tout, à un besoin 
fonctionnel, à savoir contenir le liquide synovial au niveau de l’interligne 
articulaire (Hlavacek, 2002). Lorsque cette fonction n’est plus assurée, 
des changements ostéoarthritiques peuvent se manifester. 
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Pression [kPa] 


400 







300 





Bourrelet intact 
200 


100 
Bourrelet sectionné 


0 10 20 30 40 Temps [Min] 


Fig. III.3 

Diagramme illustrant l'augmentation de la pression intra-articulaire, avec ou sans bourrelet 
acétabulaire, sous une contrainte de 570 N (d’après Ferguson, 2003). Sans bourrelet, l'aug- 
mentation de la pression est moins élevée et persiste moins longtemps, ce qui est défavora- 
ble puisque dans le cas d'une pression diminuée, le liquide synovial pourrait plus facilement 
s'échapper de l'interligne articulaire ce qui pourrait faciliter la genèse de changements 
ostéoarthritiques. 
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Lo) Représentation des forces de traction nécessaires pour provoquer une séparation des sur- 
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faces articulaires au niveau de l'articulation coxofémorale. (D'après Wingstrand, 1990.) 


En permettant une égalisation des pressions, par exemple lors de l’ouver- 
ture de la capsule articulaire, la décoaptation et la luxation de l’articula- 
tion deviennent plus faciles. Sur une articulation intacte d’une 
préparation anatomique, Wingstrand et al. (1990) ont utilisé une force de 
traction d'environ 200 N pour réaliser une décoaptation d’environ 5 mm. 
Lorsque de l’air peut pénétrer dans la cavité pendant la traction, les sur- 
faces articulaires peuvent être séparées, sans une force supplémentaire, 
jusqu’à 8 mm. Lorsque l’on répète la décoaptation avec une mise en ten- 
sion des structures capsulo-ligamentaires, la résistance à la décoaptation 
augmente. Lorsque cette même procédure est réalisée en extension 
complète, la capsule et les ligaments rendent la décoaptation plus diffici- 
le, même si de l’air a pu pénétrer dans l’articulation (voir Fig. IIL.4). 


Ces résultats sont intéressants dans le cadre des techniques manuelles. Si 
4 l’on considère, en outre, les forces engendrées par les tissus musculaires 
détendus, on ne peut s’attendre à ce que, sur le vivant, une véritable sépa- 


ration des surfaces articulaires soit réalisable. Une réduction de la pres- 
sion au niveau des surfaces cartilagineuses semble néanmoins possible. 


1.4 Forme de la tête fémorale 


Dans la plupart des manuels anatomiques, la tête fémorale et l’acétabu- 
lum sont décrits comme des sphères. Oonishi (1976), Kurrat et al. (1978) 
et Menschik (1997) décrivent, quant à eux, des formes qui s’éloignent de 
la forme sphérique pure. Pour Oonishi, la tête fémorale possède la forme 
d’une ellipse ; pour Menschik, elle se rapproche d’une conchoïde (forme 
d’une coquille) (voir Fig. IIL.5). 


Si les surfaces articulaires de la hanche ne sont pas parfaitement sphéri- 
ques, tout mouvement provoque l’apparition d’une incongruence. Cel- 
le-ci permettra au liquide synovial de mieux s’infiltrer entre les surfaces 
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Fig. IIL.5 

La tête fémorale et l'acétabulum représentés comme conchoïdes. À gauche, la conchoïde mathématique. À droite, deux 
conchoïdes séparées par un interligne articulaire ; celui-ci apparaît lors de la rotation d'une conchoïde par rapport à une 
autre en raison de leurs courbures non circulaires. (D'après Menschik, 1997.) 


cartilagineuses, ce qui améliore le glissement articulaire ainsi que la nu- 
trition du cartilage. 


En examinant 12 préparations anatomiques placées dans des situations 
comparables à celles apparaissant lors d’une mise en charge pendant la 
marche, Eckstein et al. (1997) ont démontré la présence d’un interligne 
articulaire qui, en fonction des individus et de la position, allait de 0,75 à 
2 mm. Bernd et al. (1996) ont utilisé un scanner (tomodensitomètre) pour 
observer les déplacements de la tête fémorale dans l’acétabulum sur des 
préparations anatomiques. 


La présence de cet interligne permettrait un certain jeu articulaire, phé- 
nomène qui pourrait avoir son importance dans le cadre des thérapies 
manuelles et notamment en ostéopathie. En effet, en ostéopathie, le dé- 
placement en translation de la tête du fémur à l’intérieur de l’acétabulum 
en décharge peut constituer un certain type de dysfonction. 


LS Les ligaments de l'articulation coxofémorale 


Au niveau de l'articulation de la hanche nous distinguons six ligaments 
(voir Fig. IIL.6 p. 186) décrits ci-après. 
+ Ligament transverse de l’acétabulum 
Comme indiqué ci-dessus, le ligament transverse de l’acétabulum 
constitue un pont fibrocartilagineux situé au-dessus de l’incisure 
acétabulaire et qui ferme le croissant articulaire pour lui conférer 
une forme d’anneau. 
*. Ligament de la tête fémorale 
Le ligament de la tête fémorale entoure une petite artère (branche 
terminale du rameau acétabulaire de l’artère obturatrice ou de 
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Ligament iliofémoral 
- faisceau horizontal 


- faisceau vertical 


Fig. III.6 








l'artère circonflexe fémorale). Ce ligament n’a aucun rôle mé- 
canique. Lorsque l’on essaie, sur la préparation anatomique ou 
pendant une intervention chirurgicale, de luxer la tête fémorale en 
dehors de l’acétabulum, ce ligament n’oppose aucune résistance et 
se déchire très facilement. Ce comportement est décrit, entre 
autres, par Shatsillo et Ariel (1996). 

Zone orbiculaire 

La zone orbiculaire constitue un renforcement circulaire de la cap- 
sule autour de la zone la plus étroite du col. Comparable à une bou- 
tonnière, elle maintient la tête fémorale dans l’acétabulum. 
Ligament iliofémoral 

Le ligament iliofémoral est un ligament assez puissant en forme de 
V qui naît au niveau de l’épine iliaque antéro-inférieure et se termi- 
ne à la ligne intertrochantérienne. Il comprend des fibres transver- 
ses (faisceau horizontal) qui se situent au-dessus de l'articulation 
et des fibres descendantes (faisceau vertical) qui passent devant 
l'articulation. Ce ligament freine surtout l'extension. Lors de l’ad- 
duction complète, les fibres céphaliques de la partie transversale 
sont mises en tension. 

Ligament pubofémoral 

Le ligament pubofémoral se situe antérieurement et légèrement en 
dessous du centre de l’articulation coxofémorale. Il freine l’extensi- 
on, la rotation externe et l’abduction. 

Ligament ischiofémoral 

Situé à l'arrière et légèrement au-dessus du centre de l'articulation 
coxofémorale, le ligament ischiofémoral est mis en tension en ex- 
tension, en rotation interne et partiellement en adduction. 







Ligament 
iliofémoral 


Ligament 
ischiofémoral 


Ligament pubofémoral 


Vue antérieure (figure de gauche) et postérieure (droite) des ligaments de l'articulation coxofémorale. Le ligament ilio- 
fémoral présente deux contingents de fibres: un faisceau horizontal et un faisceau vertical. 
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En résumé, nous pouvons constater que l’appareil capsulo-ligamentaire 
de l'articulation coxofémorale est mis en tension par l'extension (voir 
Fig. IIL.21 p. 209). En revanche, en position neutre, par exemple en sta- 
tion debout, même « relâchée », ces ligaments sont détendus. Certains 
auteurs suggèrent qu’en station debout l’homme est « suspendu » aux li- 
gaments antérieurs de l'articulation de la hanche. Dans ce cas, une exten- 
sion supplémentaire, comme lors de la marche, ne serait plus possible. En 
position debout, lorsque la gravité exerce un moment de flexion ou d’ex- 
tension sur l'articulation, ce dernier est compensé par la force musculaire 
et notamment par les muscles ischiocruraux. Ainsi, Vrahas et al. (1990) 
rapportent que les structures passives n’interviennent que de manière né- 
gligeable pendant la marche ou dans la montée des escaliers. 


2 Coxométrie 


2.1 Plan frontal 








Dans le plan frontal, les angles fonctionnels de articulation coxofémorale 
sont déterminés à l’aide d’une radiographie antéropostérieure prise sur 
un sujet debout en charge et avec une légère rotation interne du fémur. 
Cette rotation interne évite la distorsion virtuelle du col fémoral sur la ra- 
diographie. Effectivement, en position neutre et en raison de l’angle d’an- 
téversion, le col sort du plan frontal. Avec une rotation interne, l’angle 
cervico-diaphysaire peut être mesuré avec une plus grande précision. 


D’après Arlet (1990), cette radiographie permet de définir les paramètres 
suivants (voir Fig. IIL.7 p. 189). 

*. _ Angle de couverture latéral — angle de Wiberg (Ai) 
Cet angle est formé par une verticale qui passe par le centre de 
courbure ou le centre de rotation de l'articulation coxofémorale 
(CC = CR) et une droite reliant le point le plus latéral du toit de 
l’acétabulum (L) au centre de l'articulation coxofémorale (CR). 
L’angle ainsi formé a une valeur entre 25° et 30°. Genda et al. 
(2001) ont déterminé un angle de 27,9 + 7,1° pour les femmes et de 
28,7 + 7,8° pour les hommes. Cette différence n’est pas significati- 
ve. Brickmann et al. (1981) rapportent un angle plus important, de 
l’ordre d'environ 38°. 

* Angle de couverture médial (Am) 
Cet angle est formé par une verticale qui passe par le centre de l’ar- 
ticulation coxofémorale (CR) et une droite reliant le point le plus 
médial du toit de l’acétabulum (M) au centre de l’articulation (CR). 
Cet angle mesure entre 35° et 40°. 

+ _ Angle cervico-diaphysaire — angle CD (CD) 
C’est l’angle délimité par l’axe longitudinal du col fémoral et l’axe 
longitudinal de la diaphyse. L’angle cervico-diaphysaire est d’envi- 
ron 125°. Si sa valeur dépasse nettement les 125-130°, on parle 
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d’une coxa valga ; si sa valeur est de l'ordre de 120° ou encore 
moins, il s’agit d’une coxa vara. Les deux cas conduisent à une mo- 
dification des surfaces de contact et, en conséquence, à un change- 
ment de distribution des contraintes au niveau de l'articulation. 
Angle du toit acétabulaire — angle de fuite (Ar) 

L’angle du toit est compris entre une horizontale passant par le 
point le plus médial du toit de l’acétabulum (M) et une droite qui 
relie le point le plus latéral (L) au point le plus médial (M) du toit 
de l’acétabulum. Il est d’environ 7° et ne devrait pas dépasser cette 
valeur. En cas de dysplasie notamment, cet angle est considérable- 
ment agrandi. 


Cintre cervico-obturateur — ligne de Shenton-Menard (CCO) 
Le cintre cervico-obturateur décrit un arc harmonieux qui s'étend 
du bord inférieur du foramen obturé en passant par le bord in- 
férieur du col fémoral jusqu’au bord médial de la diaphyse. Cette li- 
gne est utilisée pour évaluer l'intégrité de la hanche, surtout en 
pédiatrie. Si elle se présente avec une interruption dans son harmo- 
nie, une luxation congénitale de la hanche avec formation d’un néo- 
cotyle (ou néoacétabulum) est à craindre. 

Distance médiale acétabulum-tête fémorale (a) 

Cette distance se situe, en général, autour de 7 mm. Une distance 
(a) moins importante est le signe d’une coxarthrose de type pro- 
trusif. 

Ligne arquée (LA) 

L’harmonie concave de la ligne arquée (ligne terminale) peut éga- 
lement servir d’indicateur pour la présence d’une coxarthrose 
protrusive. En présence d’une telle arthrose, cette ligne montre un 
bombement, une convexité (CrA) en regard de l’acétabulum. Ce 
bombement indique une apposition osseuse qui est le résultat de 
l'adaptation de l’os à des contraintes importantes. 


Angle d’inclinaison de l’acétabulum 


Cet angle mesure l'orientation vers le bas de l’acétabulum. Il est 
d'environ 40° par rapport à la verticale. 
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Fig. III.7 
Critères d'évaluation coxométriques basés sur un cliché radiologique antéropostérieur et en charge. (Modifié d'après 
Arlet, 1990.) 


AL Angle de couverture latéral (angle de Wiberg) : env. 25°-30° 

AM Angle de couverture médial : environ 35°—40° 

ÂF Angle de fuite de l'acétabulum : < 10° 

CD Angle cervico-diaphysaire : env. 125° 

L Point visible le plus latéralement de l’acétabulum 

M Point visible le plus médialement de l'acétabulum 

CCO Cintre cervico-obturateur (ligne de Shenton-Menard) 

LA Ligne arquée (ligne terminale) au niveau du détroit supérieur 

Ca  Convexité au niveau de la ligne arquée suite à une coxarthrose protrusive 
a Distance entre la tête fémorale et le fond de l'acétabulum : environ 7 mm 
CR Centre de courbure de l'articulation coxofémorale (correspondant à peu près au centre de rotation, CC = CR) 
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2.2 Plan sagittal 


Les angles fonctionnels de l’articulation coxofémorale dans le plan sagit- 
tal sont déterminés sur la base d’une radiographie dite en « faux profil », 
encore appelée incidence de Lequesne (voir Fig. III.8). Pour réaliser une 
telle radiographie, l’incidence se fait selon la direction du col fémoral. De 
cette manière, l’axe longitudinal du col fémoral est inclus dans l’axe opti- 
que, ce qui évite les distorsions virtuelles qui, sans cela, apparaîtraient en 
raison de l’antéversion du col. Par ailleurs, lors de cette incidence, les 
deux articulations coxofémorales ne se superposent pas. 





* Angle de couverture antérieur (A) 


\ 


Cet angle est d'environ 30° à 35°. Il est formé par la verticale qui 
passe par le centre de l'articulation coxofémorale (CR) et la droite 
qui relie le point le plus antérieur (A) du toit de l’acétabulum au 
centre de l'articulation coxofémorale. 
*._ Angle de couverture postérieur (Ap) 

Cet angle est toujours défini par une verticale qui passe par le cen- 
tre de l'articulation coxofémorale et une droite reliant le point le 
plus postérieur/inférieur (P) de l’acétabulum au centre de l’articu- 
lation; il s’élève à plus de 90°. 
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Fig. III.8 

Évaluation de l'angle de couverture de l'articulation coxofémorale dans le plan sagittal sur 
une radiographie dite en « faux profil » (incidence de Lequesne). 

A Point le plus antérieur du toit de l’acétabulum 

P Point le plus postérieur de l'acétabulum 

CR Centre de l'articulation coxofémorale 

An Angle de couverture antérieur 

AP Angle de couverture postérieur 
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Fabeck et al. (1999) ont réalisé une étude concernant la précision | 
avec laquelle l'angle de recouvrement antérieur peut être déter- | 
miné à partir d'un cliché selon l'incidence de Lequesne. Ces auteurs | 
arrivent à la conclusion qu'une sous-estimation de 11° par rapport 
à la situation anatomique réel est possible et que cette erreur aug- | 
mente davantage dans le cas d'une hanche dysplasique. 


2.3 Plan transversal 





2.3.1 Angle d’antéversion du col fémoral 


L'angle d’antéversion du col du fémur (a dans la Fig. IIL.9) est dû à une 
torsion de la diaphyse fémorale. Il est défini comme l’angle par lequel le 
col fémoral s’écarte antérieurement du plan frontal. Il s’agit en fait de 
l'angle formé par la projection de l’axe du col dans le plan transversal et le 
plan frontal. Chez l’adulte, il est d'environ 10° à 15°. Il peut également être 
égal à zéro ou même atteindre une valeur négative (rétroversion). 
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Chez le nouveau-né, l’angle d’antéversion se situe généralement entre 30° 
et 35°. Hinderaker et al. (1994) ont constaté une relation entre la position 
intra-utérine et la valeur de cet angle. Dans le cas d’un accouchement par 
le siège, l'enfant a un angle d'environ 10° supérieur par rapport à l'enfant 
né avec une présentation par la tête. Lors de la croissance osseuse, l’angle 
d’antéversion diminue pour atteindre finalement une valeur d'environ 
10° à 15°. 


Une diminution insuffisante de cet angle pendant le développement de 

4 l'enfant consitue la raison la plus fréquente d’une position de rotation in- 
terne de la jambe pendant la marche (Dietz, 1994). L'enfant marche avec 

la pointe du pied dirigée en dedans. D’un point de vue fonctionnel, l’en- 

fant adopte cette stratégie afin de pouvoir réaliser une rotation externe. 


Cette rotation externe de hanche a lieu au moment de la phase d'appui. 
Sans ce positionnement en rotation interne, la rotation externe serait pré- 





Fig. IIL.9 

L'angle d'antéversion (ot) est formé par la projection de l'axe longitudinal du col du fémur dans le plan transversal et le 
plan frontal. Le plan frontal peut être défini soit par le centre de courbure des deux articulations coxofémorales (a), par 
exemple sur un cliché de tomodensitométrie, soit par les points rétrocondylaires (b) dans le cas d’un fémur isolé. Chez 
l'adulte, cet angle vaut environ 10° à 15°. 
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2.3.2 


Fig. III.10 
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cocement limitée par la butée du col fémoral contre le bourrelet acétabu- 
laire postérieurement. Pour l'enfant, il s’agit en fait plutôt d’une position 
neutre que d’une rotation interne. 


Plusieurs modèles tentent d'expliquer la diminution de l’angle d’antéver- 
sion pendant la croissance osseuse : 


l’action du muscle ilio-psoas (Sohier, 1974). Cette théorie est 
plutôt douteuse, dans la mesure où elle signifierait que la torsion se 
concentre entre le grand et le petit trochanter. Or, elle a lieu au ni- 
veau de toute la hauteur de la diaphyse fémorale ; 

l’action des adducteurs de la hanche ou des muscles ischio- 
cruraux ; 

La différence des couples de forces entre les rotateurs exter- 
nes et internes. Jusqu'à l’âge d'environ 18 ans, les muscles rota- 
teurs internes présenteraient un couple de forces plus important 
que les rotateurs externes. Par la suite, ce rapport s’inverse. A notre 
connaissance la signification fonctionnelle de ce renversement de 
situation n’a pas encore été élucidée. 


Angle d'antéversion de l'acétabulum 


L’angle d’antéversion de l’acétabulum (8) représente l’angle par lequel 
l’acétabulum s'oriente antérieurement par rapport au plan frontal. Il vaut 
d'environ 40°. 


Cet angle est formé par une droite (a) perpendiculaire à la ligne de jonc- 
tion (b) entre les extrémités antérieure et postérieure de l’acétabulum et 
le plan frontal. 






Plan frontal 


L'angle d'antéversion de l’acétabulum (fB) est défini par la droite a et le plan frontal. Il est d'environ 40°. Cet angle 
indique que l’acétabulum n’est pas orienté latéralement mais également légèrement vers l'avant. 
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3 La couverture de la tête fémorale et ses 
implications cliniques 


La couverture de la tête fémorale détermine la stabilité ou l’instabilité 
potentielle de l'articulation coxofémorale. Elle dépend de la grandeur 
des angles de couverture latéral, médial et antérieur (voir point 2 
p. 187). Étant donné que ces angles sont définis par leur rapport avec l'os 
coxal, toute modification provient nécessairement de la position de cet os 
et non pas de la position du fémur. 






Ainsi, une position d’adduction du bassin diminue la couverture latérale 
et augmente la couverture médiale. Une telle situation peut notamment 
être due à une inégalité de longueur des membres inférieurs et dans ce cas 
du côté court. Une rétroversion du bassin entraîne une diminution de la 
couverture antérieure, alors qu’une antéversion l’augmente. En raison 
des rapports de couverture inégaux et d’un équilibre sagittal précaire, la 
stabilité dépend, avant tout, d’une bonne coordination et d’un bon équili- 
bre entre les structures musculaires et notamment des muscles biarticu- 
laires de la cuisse. 


Du point de vue clinique, nous distinguons trois angles critiques. Il 
= s’agit des angles de couverture latéral, médial et antérieur. La diminution 
j d’un ou de plusieurs de ces angles peut être à l’origine d’une instabilité po- 


tentielle. On parlera alors d’une instabilité potentielle latérale, médiale ou 
antérieure. 
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Lorsque les surfaces de contact sont réduites, la couverture latéral, médial 
ou respectivement antérieure diminue. Cela peut augmenter les contrain- 
tes au niveau de l'articulation. En termes cliniques, un tel développement 
peut être à l’origine de deux formes pathologiques différentes : 

* la coxarthrose expulsive ; 

° la coxarthrose protrusive ou pénétrante. 
Cette classification utilise des critères fonctionnels et descriptifs. Actuel- 
lement en orthopédie, la classification des coxarthroses est fondée sur des 
critères de causalité ; c'est-à-dire, sur les pathologies susceptibles d'indui- 
re une coxarthrose, par exemple : 

* luxation congénitale de la hanche ; 

«__dysplasie congénitale de la hanche ; 

+ épiphysiolyse, maladie de Legg-Perthes-Calvé ; 

*__ nécrose aseptique de la tête fémorale ; 

* _ coxarthrose post-traumatique, fracture, luxation ; 

* lésion du labrum ; 

* causes idiopathiques ; 

er. ETC: 
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Néanmoins la classification en coxarthrose expulsive et protrusive semble 
bien adaptée à la thérapie manuelle. Elle permet une approche thérapeu- 
tique fonctionnelle. Les deux types de coxarthrose réduisent les amplitu- 
des d’extension, de rotation interne et, éventuellement, d’abduction. 
Dans la forme protrusive, la flexion et, sous certaines conditions, la rota- 
tion externe peuvent également être diminuées. 
3.1 Coxarthrose expulsive 
C’est la forme la plus fréquente de coxarthrose. Environ 95 % de toutes les 
coxarthroses sont de type expulsif. La diminution des angles de cou- 
verture latéral et antérieur favorise le développement de ce type de 
coxarthrose. Souvent, l’angle cervico-diaphysaire est également augmen- 
té (> 130°) dans le sens d’une coxa valga. 
Les signes clinico-fonctionnels suivants peuvent être décrits dans ce type 
de coxarthrose : 
+ _ instabilité potentielle antérolatérale 
*_ réduction de l'amplitude d’extension 
._ douleurs et limitation de mouvement en fin de flexion 
*_ perte de l'amplitude de la rotation interne 
*< muscles rotateurs externes hypertoniques 
*_ perte de l'amplitude du mouvement d’abduction. 
Soulignons que cette liste est très schématique. Souvent, les symptômes 
et signes cliniques ne sont pas si précis et peuvent même faire défaut pour 
l'un ou l'autre. 
3.2 Coxarthrose protrusive (pénétrante) 


Ce type de coxarthrose est beaucoup moins fréquent. Il ne concerne 
qu'environ 5 % des coxarthroses. Il est lié à une diminution de l’angle 
de couverture médiale et il est souvent accompagné d’une coxa vara. 


Les signes cliniques suivants peuvent être décrits dans ce type de coxarth- 
rose : 

*_ instabilité potentielle postéromédiale 

* diminution de l'amplitude de flexion 

* diminution de l’amplitude en rotation externe 

*__fibrose du muscle iliaque. 
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4 Dimension et congruence 
4.1 Dimension des surfaces de contact | 


La tête fémorale avec un diamètre moyen d’environ 5 cm possède une sur- 
face de contact d'environ 12 cm2. Eckstein et al. (1997) indiquent une sur- 
face de contact de 10,4 cm? mesurée sur une préparation anatomique. 
Seule une partie restreinte de la surface totale de la tête est donc en con- 
tact avec l’acétabulum. Par conséquent, une grande partie de la surface 
semilunaire de l'acétabulum est en contact avec la surface articulaire fé- 
morale, mais seulement une petite partie de la surface cartilagineuse fé- 
morale est en contact avec la surface articulaire acétabulaire. Tout 
changement de la position du fémur altère donc le rapport entre les sur- 
faces de contact. 
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Fig. III.11 
La zone indiquée en rouge correspond à la surface de la tête fémorale en contact avec l'acé- 
tabulum. En moyenne, elle est de 12 cm. 
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Fig. IIL.12 
Variation de la surface de contact dans l'articulation coxofémorale en fonction de la charge. 
(D'après Eckstein et al., 1997.) 
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Eckstein et al. (1997) ont examiné les changements de la surface de con- 
tact en fonction des contraintes sur 10 préparations anatomiques. Les 
auteurs ont observé une augmentation de la surface de contact avec la 
mise en charge. 


4.2 Congruence des surfaces articulaires 


Normalement, la congruence dépend de la courbure locale et de la posi- 
tion respective des centres de courbure des surfaces articulaires con- 
vexe et concave. Lorsque les deux os ont la même courbure locale et le 
même centre de courbure, la congruence est parfaite. Il faudrait que la 
tête fémorale et l’acétabulum aient une géométrie sphérique parfaite et 
que les centres des deux sphères se recouvrent parfaitement. Comme déjà 
indiqué au point 1.4 p. 184, les deux segments articulaires n’ont pas une 
forme géométrique sphérique parfaite, ce qui peut engendrer des incon- 
gruences pendant le mouvement. Une incongruence change la distribu- 
| tion des forces et peut induire des mouvements de cisaillement entre les 
surfaces. Il existe une certaine déformation du cartilage qui, en raison 
d’un effet de pompage, peut avoir un effet positif sur la nutrition du car- 
tilage et améliorer la lubrification (angl. : lubrication ; all. : Schmierung) 
de l’articulation. Ces observations s'appliquent, par ailleurs, à toutes les 
articulations. 
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[ petite introduction à la tribologie?1 articulaire 


Par lubrification, on entend la pénétration d'une mince pellicule de liquide entre 
deux surfaces en mouvement l’une par rapport à l'autre. Dans le domaine techni- 
que, on distingue la lubrification dynamique et la lubrification hydraulique. 


La lubrification dynamique est décrite comme le processus par lequel le lubri- 
fiant pénètre entre les surfaces articulaires grâce au mouvement. La cuvette car- 
ter du moteur d'une voiture fonctionne en ce sens (voir Fig. III.13). 


Dans la lubrification hydraulique, le lubrifiant est injecté avec une forte pres- 
sion entre les surfaces articulaires. Ce type de lubrification est utilisé, entre autres, 
dans le guidage de grands télescopes (voir Fig. III.14). 


La lubrification des surfaces articulaires est assez particulière. Elle est nommée 
lubrification élasto-hydrodynamique (angl. : elastohydrodynamic lubrica- 
tion) et peut être décrite en deux temps. D'abord, les surfaces articulaires sont 
soumises à une déformation élastique (composante élastique). Ensuite, une forte 
pression répartit le liquide (eau, acide hyaluronique, etc.), à travers les surfaces 
cartilagineuses, entre les segments articulaires (composante hydraulique). Par 
analogie, le cartilage peut être comparé à une éponge qui, lorsqu'elle est compri- 
mée, fait pénétrer du liquide dans l'interligne articulaire. 


| 21 Tribologie : science des frictions, de la lubrification et de l’usure au niveau de la surface de contact entre deux corps en mou- 
| vement. 
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Fig. III.13 

Représentation schématique de la lubrification dynamique, telle qu'elle est utilisée dans les 
moteurs des voitures. Le lubrifiant (rouge) ne pénètre entre les deux composants (segments 
articulaires) que lors d'un mouvement. 





Fig. III.14 
Représentation simplifiée de la lubrification hydraulique grâce à laquelle des objets très 
lourds peuvent être déplacés. L'objet flotte sur le lubrifiant. 
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En outre, des protéines de lubrification, qui adhèrent directement à la surface 
articulaire, empêchent tout contact entre les deux surfaces articulaires. Grâce à 
ces protéines et à la lubrification élasto-hydrodynamique, un espace de quelques 
millièmes de millimètre sépare les deux surfaces articulaires. 





Dans ce contexte, nous parlons d’une certaine capacité de translation 
de la tête fémorale à l’intérieur de l’acétabulum, tel qu’il est décrit dans 
les modèles de dysfonctionnement ostéopathique (voir Fig. II1.15B). Ce 
jeu articulaire a pu être vérifié grâce au scanner (Bernd et al., 1996). 


Il a été démontré par ailleurs que l’acétabulum en entier possède une 
certaine capacité de déformation liée à l’élasticité intrinsèque de l'os 
sous-chondral, ce qui se manifeste lorsque l’articulation coxofémorale est 
soumise à une certaine contrainte (Oonishi et al., 1987 ; Laudet et al, 
1992). De telles déformations de l’acétabulum peuvent modifier le rayon 
de courbure. Ainsi, des déformations cycliques peuvent engendrer des 
problèmes dans le cadre des arthroplasties, notamment lorsque le module 
d’élasticité de la prothèse acétabulaire ne correspond pas à celui de l'os 
environnant. Le module d’élasticité de l’os peut également changer en rai- 
son des modifications de la trame osseuse et de sa qualité. Tel est le cas 
lorsque les processus ostéogéniques ne sont pas suffisamment stimulés 
par des contraintes adéquates, comme c’est le cas chez des personnes 
âgées alitées en permanence ou encoreen raison des facteurs hormonaux. 
Ces processus influencent la résistance aux contraintes de l’articulation. 
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Des modifications du rayon de courbure accompagnent les changements 
de la structure osseuse ou cartilagineuse dus à des processus pathologi- 
ques difficiles à influencer par la thérapeutique (voir Fig. IIL.15C). Parmi 
ces modifications, citons : 


+ _l’épaississement du cartilage dû à une augmentation locale de la 
pression ; 

+ la formation de géodes ; 

+ __ des dysplasies ; 

+ la nécrose de la tête fémorale. 
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® Centre de coubure de la tête fémorale 
ro] Centre de coubure de l’acétabulum 


Fig. III.15 

Représentation schématique idéalisée des différentes modifications possibles de la congruence de l'articulation coxofé- 
morale. 

L'exemple A montre une congruence parfaite ; les deux segments articulaires ont chacun une courbure sphérique par- 
faite et leurs centres de courbure se superposent. 

L'exemple B indique un déplacement de la tête fémorale dans l’acétabulum. Malgré la forme sphérique idéale des deux 
segments articulaires, il y a une perte de congruence. Les centres de courbure ne coïncident pas. 

Dans l'exemple C, l'acétabulum possède une courbure moins importante que la tête du fémur. Dans ce cas, il est ana- 
tomiquement impossible que les deux centres de courbure se retrouvent au même point. Il n'y a plus de congruence. 
Ce cas de figure pourrait exister dans une dysplasie de hanche. 


III 
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Forces agissant sur l'articulation 
coxofémorale 


Le modèle de l'équilibre dans le plan frontal en station 
unipodale 


La marche bipède est le moyen de locomotion spécifique de l’être humain, 
ce qui soumet l’articulation de sa hanche à des contraintes importantes. 
Même si, en général, cette articulation peut résister à ces contraintes éle- 
vées, celles-ci peuvent néanmoins provoquer des dégénérescences articu- 
laires. En nous référant à Pauwels (1965), nous présentons ici une analyse 
des contraintes exercées sur l'articulation coxofémorale en station unipo- 
dale. Cette position permet, dans une certaine mesure, de tirer des con- 
clusions sur les forces en présence au moment de la phase d'appui 
monopodal lors de la marche lente, notamment quand les forces d'inertie 
peuvent être négligées. 


Le modèle de l'équilibre de la hanche analyse la station unipodale dans un 
espace bidimensionnel en tenant compte de la gravité et de la force mus- 
culaire des abducteurs. Il s’agit d’un modèle simplifié dans la mesure où 
il exclut d'emblée l’impact d’autres facteurs tels que les muscles (comme 
les adducteurs de la hanche), les forces capsulo-ligamentaires ainsi que 
d’autres forces qui s’appliquent à l'articulation de la hanche. Malgré ces 
limites, une telle analyse nous renseigne quant à l’ordre de grandeur de 
l'intensité des contraintes qui s’exercent sur l'articulation de la hanche 
dans cette position. 


Pour déterminer l’état d'équilibre de l'articulation coxofémorale, nous 
avons besoin des paramètres suivants : 


° M force des muscles abducteurs de la hanche ; 
+ BdLy bras de levier des abducteurs de la hanche ; 
° P poids (poids corporel moins le poids du membre en appui) ; 


+ BdL? bras de levier du poids corporel. 


En opposant le moment du poids au moment musculaire des abducteurs 
de la hanche, nous obtenons l’équation suivante : 


M: BdLy = P - BdLp ŒL.1) 


Étant donné la distance relativement élevée qui sépare le centre de rota- 
tion de l'articulation coxofémorale de la ligne de gravité, le bras de levier 
(BdL?) est plus grand que le bras de levier des muscles (BdLy). Par con- 
séquent, la force musculaire (M) doit être supérieure au poids (P). Pour 
déterminer la relation entre M et P, la relation entre les bras de levier doit 
être connue. Pauwels propose un bras de résistance (BdL?) qui est trois 
fois plus grand que le bras de force (BdLy) : 


BdLy = 3BdLp (HL.2) 
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Comme les deux forces 
ne sont pas parallèles, il 
faudrait procéder à une 
addition vectorielle, ce 

qui donnerait 3,9768 P, 
chiffre que nous arron- 
dissons à 4 P. 


2 MPa = 20 bar ; 
la pression dans un 
pneu de voiture est 
d'environ 2 bar. 


En tenant compte de ce rapport dans l’équation des moments, nous obte- 
nons la relation suivante : 


y - P:Bdlr (HL.3) 
BdLy 
P -3BdLy 
Me, 


Ainsi, la force des abducteurs de la hanche doit être trois fois supérieure 
au poids appliqué. 


M =3P (IL.4) 


Si, à partir de cette modélisation, nous voulons calculer la grandeur de la 
force résultante (R), nous devons additionner la force musculaire (M) et 
le poids (P), ce qui donne, dans le cas présent, une valeur environ quatre 
fois supérieure à celle de P : 


É-H:F (IL) 
R=4P 


Prenons l’exemple d’une personne avec un poids corporel de 72 kg et dé- 
duisons une masse d’environ 12 kg pour le membre en appui. Nous obte- 
nons une masse de 60 kg. Le poids (P) de cette personne sera donc 
d'environ 590 N : 


Pim'e (IIL.6) 
P = 60 : 9,81 
P = 590 N 


La force résultante (R) sera d'environ 2360 N. En considérant la pression 
totale moyenne (p) qui s’exerce sur le cartilage, nous obtenons, pour une 
surface (S) de contact de 12 cm?, une valeur moyenne d’environ 2 MPa 
(20 kg/cm?) : 


ps R (HL.7) 
_ __2360N 
0,0012 m° 
p= 2 MPa 


Depuis que ces calculs ont été réalisés par Pauwels, la valeur d'environ 
2 MPa a été considérée comme la limite supérieure de la résistance phy- 
siologique aux contraintes du cartilage hyalin, du moins si cette pression 
s'étend sur une durée relativement longue. En outre, si la pression n’est 
pas distribuée de manière homogène sur l’ensemble de la surface de con- 
tact, les contraintes peuvent dépasser localement la valeur limite. 


III 
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Pour relativiser les résultats de ce modèle, certes très simple, il faut souli- 
gner que dans la réalité la différence entre les deux bras de levier n’est pas 
aussi marquée que le modèle de Pauwels ne le laisse supposer. En outre la 
position de la ligne de gravité n’est pas constante. Elle change en perma- 
nence pendant le mouvement. Un autre facteur essentiel concerne la du- 
rée de la contrainte. Une articulation peut très bien supporter des 
contraintes maximales pendant une courte durée. 





Dans ce modèle, la direction de la résultante définit un angle de 16° par 
rapport à la verticale. 


La Fig. IIL.16 montre ce type de modèle d'équilibre géométrique fondé sur 
une radiographie complète du bassin. Le point d'insertion proximal (Ip) 
du vecteur musculaire (M) est déterminé par l'extrémité médiale du tiers 
latéral du segment de droite x-y, x étant le point le plus latéral de l’aile il- 
iaque et y le point le plus proche sur le bord médial de l’ilium (Ninomiya, 
1975). Le point d'insertion distal (1,) est défini par le point le plus latéral 
sur le grand trochanter. Le centre de rotation (CR) est le centre géométri- 
que approximatif de l'articulation de la hanche. Normalement, la ligne 
d’action de la ligne de gravité (P) passe par le centre de la symphyse pu- 
bienne. Bien entendu, elle pourrait se situer plus médialement ou plus la- 
téralement. 





L'articulation coxofé 


Dans l'exemple présenté ci-dessus, le rapport BdLy/BdLp est d'environ 
1/1,7. Avec un poids de 590 N, la force musculaire devrait être de 1003 N, 
ce qui donne une force résultante de 1593 N. La pression moyenne serait 
d'environ 1,3 MPa. La direction de la résultante (or) définit alors un angle 
d'environ 10,7° par rapport à la verticale. 


5.2 Données expérimentales 


Sur la base d’analyses coxométriques précises de radiographies antéro- 
postérieures réalisées sur 56 sujets asymptomatiques, Genda et al. 
(2001) ont établi un modèle mathématique afin de déterminer les con- 
traintes et leurs relations avec les variables anatomiques en station uni- 
podale. Les auteurs indiquent une pression moyenne de 1,59 + 0,34 MPa 
sur les surfaces de contact. Dans cette étude, les auteurs ont pris en comp- 
te notamment l'influence de la force musculaire des abducteurs de la han- 
che sur la pression, et ce en fonction de la valeur de l’angle de couverture 
externe. Cette approche a également permis de simuler les rapports dans 
le cas d’une dysplasie de l'articulation coxofémorale. Avec un angle de Wi- 
berg normal, la modification de la direction de traction des abducteurs de 
la hanche (@) n’a qu’un impact limité sur la pression maximale. En revan- 
che, lorsque l’angle de couverture est considérablement réduit (< 10°), la 
pression augmente de manière significative en raison de l'orientation 
quasi verticale du vecteur musculaire (voir Fig. IIL.17). 


En considérant les données expérimentales ainsi que le modèle mathé- 
matique qui se base sur des données radiologiques mentionné ci-dessus, 
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Fig. III.16 

Construction géométrique du modèle d'équilibre pour l'articulation coxofémorale en station unipodale. Les forces qui 
sont prises en considération sont celle des muscles abducteurs de la hanche (M ) ainsi que le poids du corps sans le 
membre en appui (P). La direction de M est déterminée par les points d'insertion proximal (IP) et distal (Ip). IP est 
déterminé par l'extrémité médiale du tiers latéral du segment de droite x-y. Les bras de levier a et b ont un rapport de 
1:1,7. L'angle de la résultante (R) par rapport à la verticale (tr) est : OR = 10,79, 
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Fig. IIL.17 

Variation de la pression maximale dans l'articulation coxofémorale en fonction de l'angle des 
abducteurs de la hanche (par rapport à la verticale) ainsi que de la valeur de l'angle de cou- 
verture latéral. Si l'angle de Wiberg est normal (environ 30°), la direction des muscles ab- 
ducteurs de la hanche ne modifie guère la pression à l'interface articulaire. (D'après Genda 
et al., 2001.) 
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Pauwels semble avoir choisi un rapport entre les bras de levier par trop 
défavorable. En résumant, les auteurs constatent que de nombreux para- 
mètres anatomiques peuvent influencer la fonction de l'articulation de la 
hanche. En ce sens, il n’est pas possible de déterminer un seul facteur 
principal. Pour une approche fonctionnelle lors d’un traitement, il est 
donc nécessaire de connaître l'importance des différents paramètres dis- 
cutés et d’en tenir compte dans la mesure du possible. 


Afin de déterminer les contraintes exercées sur l'articulation coxofé- 
morale chez le vivant, on utilise des arthroplasties équipées d'un système 
télémétrique. Les premières mesures de ce genre ont été réalisées par 
Rydell (1966). Les données ainsi obtenues servent avant tout à optimiser 
les prothèses et le traitement postopératoire. Cependant, en incluant les 
modèles mathématiques présentés ci-dessus, les données recueillies per- 
mettent de tirer certaines conclusions sur les contraintes dans une articu- 
lation normale. 


Davy et al. (1988) ont mesuré les contraintes chez un patient opéré de 
la hanche durant 31 jours postopératoires. Ces auteurs rapportent une 
contrainte en station bipodale à peu près égale au poids du corps. En sta- 
tion unipodale et pendant la phase d’appui lors de la marche, la contrainte 
est d'environ 2,6 à 2,8 fois supérieure au poids du corps. La direction de 
la force maximale s’applique avec un angle d’environ 30° par rapport à 
l'axe longitudinal du col de la prothèse. 
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Bergmann et ses collaborateurs ont réalisé plusieurs études pour 
examiner le profil des contraintes de l'articulation coxofémorale à l’aide 
de mesures endoprothétiques, et ce lors de diverses activités. Ainsi, dans | 
Bergmann et al. (2001a)°?, les contraintes exercées sur l'articulation de 
quatre patients ont été relevées sur une période allant de 11 à 31 mois 
postopératoires. Les activités quotidiennes suivantes ont été examinées : III 

°. marche lente (3,5 km/h) ; 

°_ marche normale (3,9 km/h) ; 

° _ marche rapide (5,3 km/h); 

*. montée des escaliers ; 

* _ descente des escaliers ; 

* se lever d’un siège ; 

+ _s’asseoir ; 

*_ alternance station bipodale/unipodale ; 

*  accroupissement. 
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À partir des données recueillies sur les quatre sujets, les auteurs ont déte- 
rminé des valeurs moyennes. De façon générale, on note des différences 
intra-individuelles relativement faibles, tandis que les différences inter- 
individuelles sont parfois très élevées. 
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Fig. III.18 

Aperçu des contraintes maximales exercées sur les prothèses totales de hanche dans différents types de sollicitation. 
La partie blanche des colonnes indique la valeur minimale, la partie grise la valeur maximale. La partie rouge indique la 
valeur du « patient moyen » calculée à partir des données de tous les sujets. (D'après Bergmann et al., 2001a.) 





22 Une présentation interactive des données recueillies dans cette étude est disponible sous le titre 
« Hip 98 » sur le site Internet www.biomechanik.de (octobre 2006, adresse actuelle: www.cha- 
rite.delbml/main.php octobre 2007). 
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Les auteurs ont constaté que la résultante des forces ne variait pas telle- 
ment en fonction de la vitesse de marche. Pour une marche normale à 3,9 
km/h, ils rapportent une contrainte maximale moyenne de 238 % du 
poids corporel. La contrainte en station unipodale se rapproche de celle 
observée pendant la marche lente, alors qu’elle augmente légèrement lors 
de la montée des escaliers pour atteindre une moyenne d’environ 250 % 
du poids corporel dans la descente des escaliers (voir Fig. IIL.18 p. 205). 
Le moment de torsion dans le sens axial de la diaphyse fémorale était plus 
élevé dans la montée des escaliers que lors de la marche. 


En ce qui concerne la direction de la résultante dans le plan frontal, l’étu- 
de indique pour presque toutes les activités des valeurs comprises entre 
12° et 16° par rapport à la verticale. Seule exception, la station unipodale 
en statique, où l’angle se réduit en moyenne à 7°. En comparant ces don- 
nées expérimentales avec le modèle de Pauwels, il s'avère que ce dernier 
avait nettement surestimé le bras de levier de la force gravitaire. Pauwels 
avait estimé la valeur de ce bras de levier comme étant trois fois supérieu- 
re à celle du bras de levier musculaire. En revanche, la direction de la ré- 
sultante indiquée par Pauwels correspond aux valeurs obtenues lors de la 
marche. En station unipodale statique, l’angle déterminé par Bergmann 
et al. ne vaut que la moitié de celui rapporté par Pauwels. 


Outre les données présentées ici, l’équipe de Bergmann a également déte- 
rminé les contraintes au niveau de la hanche lors d’études antérieures 
(Bergmann et al., 1993 ; Bergmann, 1997). Les activités investiguées sont 
indiquées dans le tableau IIL.1. 


Comme Brinckmann et al. (2000) l’ont indiqué, il est remarquable que, 
dans la station bipodale, la contrainte exercée sur une articulation coxofé- 
morale représente 80 à 100 % du poids corporel. Si l’on estime que le 
tronc, la tête et les membres supérieurs représentent environ 60 % du 
poids corporel, le poids par hanche ne devrait représenter qu'environ 30 
%. La valeur assez élevée s'explique par l'influence des forces musculaires 
qui compensent les couples de forces provoqués par la gravité. En posi- 
tion neutre, les forces capsulo-ligamentaires ne jouent qu’un rôle secon- 
daire (voir le point 1.5 p. 185). 


En utilisant des mesures télémétriques, Bergmann et al. (1993) ont éga- 
lement examiné les contraintes pendant la marche et la course à pied chez 
deux patients. Avec une vitesse de marche de 1 km/h, la contrainte est de 
280 % du poids corporel ; à 5 km/h, cette valeur atteint environ 480 %. 
Chez un patient qui trébuche, une valeur de pointe de 870 % du poids cor- 
porel a été mesurée. 


L'influence de la qualité des chaussures sur les contraintes articulaires est 
souvent discutée. Bergmann et al. (1995) ont examiné ce facteur chez un 
patient porteur d’une prothèse à équipement télémétrique. Selon cette 
étude, marcher ou courir pieds nus provoque le moins de contraintes. 
Toutes les chaussures examinées ont conduit à une augmentation des for- 
ces exercées sur l’articulation coxofémorale. Les différences entre les 
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Activité % du poids corporel 

Station bipodale 80-100 

Course à pied 500 

Trébucher 800 

Marcher avec deux béquilles 150 III 
Faire de la bicyclette 240 

Soulever le bassin en position couchée 300 

Soulever la jambe en position couchée 150 








Tableau III.1 
Contraintes maximales appliquées sur les prothèses totales de hanche mesurées par un sys- 
tème de télémétrie (D'après Bergmann, 1997, in Brinckmann et al., 2000) 


divers types de chaussures (chaussures de sport, chaussures en cuir, en 
bois, etc.) étaient minimes. Seules les chaussures avec des semelles très 
dures avaient un impact franchement négatif. 
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Bergmann et al. (2001b) ont également examiné le réchauffement de l’im- 
plant pendant la marche et sur cycloergomètre. L'étude montre que la 
température augmente dès le début de l’activité pour se stabiliser après 
environ 45 à 60 minutes. La moitié de cette augmentation thermique est 
atteinte lors des six premières minutes. Les valeurs de pointe se situent 
autour de 41,3 °C (voir Fig. IIL.19). Il est intéressant de noter que les 
auteurs n’ont trouvé aucune corrélation significative entre le poids corpo- 
rel et les valeurs thermiques maximales. Les auteurs indiquent par 
ailleurs que, lors du pédalage, les contraintes maximales sont moins im- 
portantes que lors de la marche. Il en est de même pour le réchauffement || 
de l’implant (voir Fig. IIL.20 p. 208). 


Station 
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Fig. III.19 | 
Comportement thermique pendant différentes activités chez un patient avec un poids cor- 
porel de 720 N et un acétabulum en polyéthylène. (D'après Bergmann et al., 2001b.) 
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Fig. III.20 

Températures mesurées pendant la marche dans les prothèses de hanche en fonction du poids corporel (diagramme 
de gauche). Comparaison entre les températures mesurées pendant la marche et à bicyclette en fonction des contrain- 
tes maximales (diagramme de droite). Il n'existe aucune corrélation significative entre la température, le poids corporel 
et la contrainte maximale. À bicyclette, les températures et les contraintes sont sensiblement moins importantes que 
pendant la marche. Les valeurs indiquées sont des valeurs maximales. (D'après Bergmann et al., 2001b.) 


5.3 Forces capsulo-ligamentaires 


Les analyses de Pauwels (1965) et celles de Genda et al. (2001) n’ont pas 
tenu compte des forces capsulo-ligamentaires. Pourtant, il paraît évident 
que, selon les conditions, l’appareil capsulo-ligamentaire peut influencer 
les forces et les pressions au niveau de cette articulation. Comme nous 
l'avons déjà mentionné, en position neutre, l’appareil capsulo-ligamen- 
taire n’est pas mis en tension. Dans les mouvements de la vie courante, 
tels que la marche ou la montée des escaliers, les structures passives ne 
sont pas beaucoup sollicitées (Vrahas et al., 1990). 


Globalement, tous les ligaments sont détendus en flexion modérée. Ils se 
tendent en fin de mouvement et notamment à la fin du mouvement d’ex- 
tension. Cela vaut en particulier pour le faisceau vertical du ligament ilio- 
fémoral et le ligament ischiofémoral, qui s’enroulent autour du col 
fémoral pendant l’extension. La mise en tension des structures capsulo- 
ligamentaires mène très probablement à une augmentation de la pression 
sur les surfaces articulaires (voir Fig. IIL.21). 


En général, on considère que, lors des processus dégénératifs de la han- 
che, l’appareil capsulo-ligamentaire se raccourcit, ce qui laisse supposer 
que, même en position neutre, la pression sur les surfaces de contact aug- 
mente. Par conséquent, les mouvements en extension provoqueront des 
contraintes anormales sur le cartilage, un aspect qui doit être pris en con- 
sidération lors des mobilisations. 
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Fig. III.21 
Représentation schématique de la direction des fibres dans l'appareil capsulo-ligamentaire de l'articulation coxofé- 
morale. En extension, les fibres sont mises en tension, ce qui augmente la pression au niveau des surfaces de contact. 
Ce modèle peut être comparé à un cylindre dont la hauteur diminue lorsqu'il est mis en torsion. 
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Fig. III.22 
Modification de la pression dans la cavité articulaire libre pendant la rotation autour de l'axe longitudinal du col fémoral. 
La courbe rouge montre les valeurs avant l'injection d’un liquide dans l'articulation. 0° indique l'extension maximale. Il 
est intéressant de constater que, dès que le liquide est injecté dans l'articulation, la pression augmente rapidement et 
dès la position neutre ; cet aspect pourrait avoir son importance lors d’un processus inflammatoire. (D'après Wingstrand 
et al., 1990.) 


Quant à l'influence de la capsule articulaire sur la pression intra-articulai- 
= re, Wingstrand et al. (1990) ont démontré sur 6 préparations anatomi- 
| ques que, dans des conditions normales, cette pression n’augmente qu’en 
fin de flexion. Lors de l'injection intra-articulaire d’un liquide, la pression 
augmente plus rapidement en fin de mouvement. À partir d’une certaine 
quantité de liquide, la pression augmente même en position neutre (voir 
Fig. IIL.22). 


Cet aspect peut avoir son importance dans les processus aigus et inflam- 
matoires, lorsque même de petits mouvements à partir d’une position 
neutre déclenchent des douleurs. 
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5.4 Analyses fonctionnelles des muscles 


© 





De façon générale, la fonction musculaire au niveau d’une articulation 
peut être représentée par deux modèles différents : 


le modèle de la ligne droite (angl. : straight line model)  ; 
le modèle de la ligne centroïde (angl. : centroid line model) ; 


Ces deux modèles permettent deux analyses : 


par le moment de force : en biomécanique, cette approche est 
employée pour résoudre des problèmes dynamiques. Nous l’avons 
utilisée dans le modèle d'équilibre de l'articulation coxofémorale 
(voir le point 5.1 p. 200) ; 

par la décomposition de la force musculaire : cette méthode 
permet de déterminer très rapidement les contraintes qui s’exer- 
cent sur une articulation. Elle est souvent utilisée dans le domaine 
des thérapies manuelles. Dans cette méthode, il faut distinguer une 
composante de mouvement et une composante de coapta- 
tion. La première permet au muscle de produire un mouvement ; 
la seconde nous renseigne sur la force que le muscle exerce sur l’ar- 
ticulation. Étant donné que la valeur des composantes se rapporte 
à une position spécifique de l'articulation, les deux composantes 
varient pendant le mouvement. 


Dans ce chapitre, nous allons analyser la fonction musculaire de l’articu- 
lation coxofémorale, sachant qu’une telle analyse s’applique à toutes les 
articulations du corps. 


5.4.1 Analyse du couple de forces 


Pour déterminer si, dans une articulation donnée, le mouvement est pos- 
sible, il faut deux paramètres : la force (F) et le bras de levier (BdL). Nous 
sommes donc en présence d’un couple de forces ou moment de force : 


Moment = F : BdL (IIL.8) 


Pour induire un mouvement, il ne suffit pas simplement de la présence 
d’une force, il faut encore qu’elle possède un bras de levier. Le bras de le- 
vier est défini par la distance la plus courte entre la ligne d’action de la for- 
ce et le centre de rotation. Dans un état d'équilibre, la somme de tous les 
moments vaut zéro, la résultante de toutes les forces ne possède pas de 
bras de levier ; elle passe par le centre de rotation. 
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Fig. III.23 
Le bras de levier (BdL) d'une force (F) est défini comme étant la distance la plus courte 
entre la ligne d'action et le centre de rotation (CR). (| 


5.4.2 Décomposition de la force musculaire 


Le vecteur représentant la force musculaire est décomposé en deux. Théo- 

= riquement, un vecteur peut être décomposé en un nombre illimité de | 

© composantes pour autant que leur somme vectorielle est égale à la gran- | 

deur du vecteur initial. Cependant, comme nous le montre la Fig. III.24, | 

vouloir considérer arbitrairement l’une de ces composantes de manière 
isolée n’a aucune utilité et aucun sens. 





Pour exclure d'emblée cet élément arbitraire, nous définissons un critère | 
de minimum et un critère de maximum en ce qui concerne la valeur 
du bras de levier. 


Posons-nous d’abord la question suivante: quelle est la composante qui 
possède un bras de levier minimal, c’est-à-dire égal à zéro ? Cette compo- 
sante doit passer par le centre de rotation. La force musculaire doit donc 
être projetée sur une ligne qui passe par le point d'insertion du muscle 
concerné et le centre de rotation. Nous obtenons une droite définie par | 
deux points. Puisque le bras de levier de cette composante est égal à zéro, | 
le couple exercé par cette composante sur l'articulation vaut également 
zéro ; autrement dit, il n’y a aucun mouvement. Cette composante provo- | 
que une contrainte de compression pure sur les surfaces articulaires. | 
Nous l’appelons la composante de coaptation (C). | 





Pour le deuxième critère, posons-nous la question quelle est parmi toutes 
les composantes possibles celle qui possède le bras de levier maximal ? | 
Cette composante se situe sur une droite qui passe par le point d'insertion 
et décrit un angle de 90° par rapport à la composante de coaptation. Il | 
s’ensuit que la distance entre le point d'insertion et le centre de rotation | 
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A 
— 
K; 
v & 
Ce 
Ks 
Ka 
—+ — — —+ 
V=K,+K,+...+K, 
Fig. III.24 


Décomposition d’un vecteur (V) en un nombre aléatoire de composantes (C). B montre une 
autre forme de présentation. Seule condition, la somme des composantes doit être égale à 
la grandeur du vecteur. Cela n'a aucun sens de considérer par exemple le vecteur C4 de la 
figure B de façon isolée, de le sortir de son contexte pour discuter de sa spécificité (inten- 
sité, direction, sens). 


constitue le bras de levier maximal. La droite qui supporte cette compo- 
sante est définie par un point et un angle. Puisque le bras de levier de cette 
composante est maximal, le moment provoqué par elle est également 
maximal. Nous appelons cette composante la composante de mouve- 
ment (B). 


Toutes les autres composantes ont un bras de levier qui est toujours plus 
grand que celui de la composante de coaptation, mais toujours plus faible 
que celui de la composante de mouvement. Comme indiqué dans la 
Fig. IIL.25, cette analyse doit être faite pour les deux points d’insertion : 
proximal et distal. La contrainte articulaire provoquée par le muscle cor- 
respond à la somme vectorielle (RQ) des deux composantes de coaptation. 


Un autre paramètre qui complète cette analyse est l’angle (œ&) compris en- 
tre la ligne d’action de la force musculaire et la ligne supportant la com- 
posante de coaptation. Si cet angle diminue, la composante de coaptation 
s'agrandit, alors que la composante de mouvement diminue et inverse- 
ment. Mathématiquement, cette relation peut être exprimée par les équa- 
tions suivantes : 


B= M: sin (ES) 
C=M:cos 
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Fig. III.25 

Éléments de base d’une décomposition de l'action musculaire illustrés pour les adducteurs 
de la hanche. Le groupe musculaire est représenté par une droite définie par le point d'in- 
sertion proximal (JP) et le point d'insertion distal (Ib). Elle détermine la direction de la force 
musculaire (M). La composante de coaptation (C) et la composante de mouvement (B ) 
sont caractérisées par un bras de levier respectivement minimal et maximal, et ce par rap- 
port au centre instantané de rotation (CR). En additionnant les composantes de coaptation 
distale (C ) et proximale (C'), on obtient la direction et l'intensité de la force de coaptation 
résultante (R«) pour le muscle dans une position donnée. Si l'angle © diminue, la compo- 
sante de coaptation augmente. 
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Soulignons ici que l’analyse du couple de forces et la décomposition des 
composantes sont deux méthodes différentes pour résoudre un même 
problème. Mais en définitive, les deux approches conduisent au même ré- 
sultat, comme nous le montrent les équations suivantes : 


F:BdL =C:BdLe+B:BdLz (HL.10) 
puisque BdL, = 0, il en résulte: 
F-BdL = B:BdLz 





Comme indiqué au début de ce chapitre, les deux méthodes d’analyse 
peuvent être appliquées à deux modèles musculaires différents que nous 
allons voir en détail ci-après. 


5.4.3 Modèles musculaires 


Modèle de la ligne droite 


L'articulation coxofé 


Le modèle de la ligne droite (angl. : straight line model ; all. : Geraden- 
Modell) peut être utilisé pour l'analyse des muscles qui ne modifient pas 
leur direction. Dans ce cas, le muscle est représenté par une ligne d’ac- 
tion définie par un point d'insertion proximal (J}) et un point d’insertion 
distal (1,). Le vecteur de la force musculaire (M) suit cette ligne à partir 
du point d'insertion. Dans les analyses comme celles décrites dans les 
points 5.4.1 et 5.4.2 et représentées dans les Fig. IIL.23 p. 211 et Fig. IIL.25 
p. 213, il s’agit du modèle de la ligne droite. Dans de nombreux cas, ce mo- 
dèle suffit pour analyser la fonction d’un muscle au niveau d’une articula- 
tion. 


Modèle de la ligne centroïde 


Le modèle de la ligne centroïde (angl. : centroid line model ; all. : Flä- 
chenmittelpunkt-Modell) présenté par Jensen et Davy (1975) est utilisé 
lorsque la représentation simplifiée du muscle sous forme de ligne droite 
ne suffit pas. Si, par exemple, on veut tenir compte du fait qu’un adduc- 
teur de l'articulation coxofémorale s’enroule autour des tissus sous- 
jacents, le modèle de la ligne droite n’est plus approprié. 


Pour établir le modèle de la ligne centroïde, les centres de section, c’est-à- 
dire les centres de gravité de la surface de plusieurs coupes transversales 
d’un muscle réalisées par scanner ou RMN, sont déterminés. Ces centres 
ou centroïdes sont reliés entre eux dans un espace tridimensionnel (voir 
Fig. IIL.26). La ligne d’action n’est donc plus représentée par une droite, 
mais par une courbe. Cette analyse part du principe que la force muscu- 
laire se développe et se répartit de manière homogène sur l’ensemble de 
la coupe transversale du muscle. 


Le modèle de la ligne centroïde permet de déterminer avec une plus gran- 
de précision certaines formes musculaires. Cela vaut notamment pour les 
muscles dont le volume n’est pas réparti de manière homogène par rap- 
| port à la ligne droite qui relie les deux points d'insertion. Il s’applique no- 
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or 


tamment aux muscles uni- et bipenné. Ce modèle permet, par ailleurs, de 
prendre en compte le trajet curviligne de certains muscles. C’est notam- | 
ment le cas lorsqu'un muscle s’enroule autour d’un relief osseux (poulie Î 
de réflexion) ou lorsqu'il contourne d’autres muscles. Dans ce dernier cas, | | 
la contraction musculaire va modifier la courbe de la ligne d’action. Ce | 
modèle permet d’analyser des cas particuliers impossibles à résoudre | 
avec le modèle de la ligne droite. 





Pour illustrer notre propos, prenons l’exemple du muscle ilio-psoas re- 
présenté à la Fig. IIL.27 p. 216. Ce muscle change de direction au niveau 
de la tête fémorale. Afin de déterminer la direction et la grandeur de la 
composante de coaptation (C) qui résulte de cette réflexion, il faut addi- 
tionner la force musculaire proximale (M) et la force distale (Mh). La 
grandeur de la composante de coaptation est définie par l'angle de ré- 
flexion compris entre les deux vecteurs musculaires. 
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La valeur de l’angle (a) entre la composante de force musculaire et la com- 
posante de coaptation est également influencée par le modèle musculaire 
choisi. Dans le cas du modèle de la ligne droite, cet angle s’ouvre lorsqu'on 
tient compte du volume musculaire (voir Fig. IIL.28 p. 217). Un muscle 
avec un plus grand volume et une coupe transversale plus importante a 
donc un angle & plus élevé, et son impact sur l'articulation est plus 
efficace : à force musculaire égale, la composante de coaptation diminue, 
l'articulation est moins sollicitée et la composante de mouvement aug- 











Centres de gravité 
des surfaces de section 


Fig. III.26 

Représentation schématique du modèle de la ligne centroïde pour un muscle donné. Les li- 
gnes d'action de ce modèle musculaire sont déterminées en reliant les centres des sections 
(centroïdes) à partir d’une image réalisée par scanner ou par une autre technique d'imagerie 
médicale ou encore à partir de coupes transversales sur des préparations anatomiques. 
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à 1 


mente. À couple égal, le muscle a besoin de moins de force, ce qui réduit 
encore les contraintes pesant sur l'articulation. 


Cela permet en principe d’affirmer qu’en raison d’une surface de section 
le cas échéant plus grande, un muscle bien entraîné épargne l'articulation. 
L'on peut toutefois objecter que, lors de l’entraînement, les articulations 
sont particulièrement sollicitées. 


En tenant compte de ce qui précède, les patients souffrant de douleurs ar- 
ticulaires liées à une atrophie musculaire peuvent se trouver face à un vé- 
ritable cercle vicieux. Cet aspect mérite d’être retenu lors de la 
rééducation. Lorsque la coupe transversale d’un muscle est faible, on peut 
supposer que l’angle « est également plus petit et qu’à force musculaire 
égale la composante de coaptation augmente. Cette constatation nous fait 
penser à l'articulation glénohumérale. Les patients souffrant d’une dé- 
générescence de cette articulation présentent souvent une atrophie du 
muscle deltoïde. 


Jusqu'à présent, nous avons analysé des modèles musculaires en nous ap- 
puyant sur l’idée que la force musculaire est transmise de manière ré- 
gulière et identique du point d'insertion proximal au point d'insertion 
distal. Il s’agit d’une transmission en série des forces à l’intérieur du mus- 
cle par rapport à sa ligne d’action. Des éléments nous permettent de pen- 
ser que certaines forces sont, au moins partiellement, distribuées dans 
d’autres directions, et ce grâce au tissu conjonctif. Il s’agirait donc d’une 





Fig. III.27 

Modèle de la ligne centroïde illustré avec l'exemple du muscle ilio-psoas. Le muscle est dé- 
composé en une force proximale (MP) et une force distale (MD), dont la somme vectorielle 
indique la composante de coaptation (C ) produite par le muscle. En dehors de la force mê- 
me, la valeur de cette composante dépend de l'angle de réflexion. 
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transmission parallèle des forces. Une synthèse de cette problématique se 
trouve notamment chez Huijing (1999, 2003) et Maas et al. (2004). 


Une telle distribution de la force musculaire ne serait pas sans conséquen- 
ces dans le domaine des différentes formes de thérapie manuelle, notam- 
ment lors de l'application de techniques myotensives ou de simples 
techniques d’étirement. Une telle analyse revêt également une certaine 
importance pour les techniques fasciales. En exécutant ces techniques, le 
thérapeute ne pense souvent qu’à la transmission en série des forces. Or, 
il se peut que les techniques qui s’appliquent perpendiculairement à la di- 
rection des fibres musculaires influencent également la transmission pa- 
rallèle des forces. À notre connaissance, l'influence clinique de cet aspect 
n’a pas encore été étudiée. Pourtant, une telle étude clinique est impor- 
tante dans la mesure où elle permettrait d'optimiser ces différentes ap- 
proches thérapeutiques. 





Fig. III.28 

Représentation schématique bidimensionnelle de la modification de l'angle ot entre la composante de coaptation et la 
force musculaire dans le cas du modèle de la ligne droite (A) et dans celui de la ligne centroïde (B). C montre le même 
muscle avec une coupe plus large, ce qui entraîne une augmentation de l'angle ©. Lorsque l'angle o augmente, le bras 
de levier du muscle croît également. 
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5.5 Comportement de la composante de coaptation des 
adducteurs de la hanche pendant le mouvement 


En effectuant pour plusieurs positions une analyse fondée sur le modèle 
de la ligne droite pour les adducteurs de la hanche, nous constatons qu’au 
fur et à mesure que l’adduction progresse, la composante de coaptation 
augmente et donc que l'articulation est de plus en plus sollicitée. Pré- 
cisons toutefois que, dans cette analyse, le vecteur force musculaire est 
maintenu à une valeur constante, ce qui ne correspond pas nécessaire- 
ment à la réalité. On peut supposer qu'avec l'augmentation de l’adduc- 
tion, la force diminue puisque le muscle se trouve en course interne. 





L'analyse nous montre que plus l’adduction augmente, plus l’angle a en- 
tre la composante de coaptation et la force musculaire (F) diminue. Cela 
signifie que la composante de coaptation augmente alors que la compo- 
sante de mouvement diminue (voir Fig. III.29). Le bras de levier diminue 
également avec l’adduction. 
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La composante de coaptation ne varie pas uniquement dans son intensité 
mais également dans sa direction. Elle pointe plus latéralement, ce qui 
pourrait avoir un effet préjudiciable dans le cas d’une coxarthrose expul- 
sive. 


Il est également possible que, dans le cadre de la coxarthrose, la coapta- 
tion augmente en raison de la plus grande tonicité des adducteurs de la 
hanche. Ce phénomène pourrait être à l’origine des douleurs articulaires. 
Pour réduire les douleurs, le patient met sa jambe en adduction, augmen- 
tant encore la pression articulaire. Un cercle vicieux se met en place qui, 
à son tour, peut contribuer à la mise en place d’un schéma capsulaire?à 
avec perte d’abduction (Sohier, 1974). 


23 Dans le cadre de processus dégénératifs, on utilise le terme de « schéma capsulaire » (all. : 

Kapselmuster) pour décrire les limitations de mouvement, notamment pour les articulations de 

| la hanche et de l’épaule. Nous attirons l’attention sur le fait que, à notre avis, dans un premier 

temps cette perte d’amplitude est probablement due à un spasme musculaire et non capsulaire. 
La rétraction capsulaire ne se développe probablement qu’au fil des mois, voire des années. 
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Fig. III.29 

Analyse du comportement de la composante de coaptation des adducteurs de la hanche sur 
la base du modèle de la ligne droite. Dans ce modèle, le muscle est défini par les points 
d'insertion Ip, Ib et ID' (pour la position en adduction). Le fémur tourne en adduction autour 
d'un centre de rotation instantané (CR). 

La valeur de la force musculaire est constante (F = F"). L'angle ot diminue (ct > ot’). Lorsque 
l'angle & diminue, la composante de coaptation augmente, le bras de levier du muscle di- 
minue. 


III 


L'articulation coxofé 











220 Chapitre III: L'articulation coxofémorale 


5.6 Comportement de la composante de coaptation des 
abducteurs de la hanche pendant le mouvement 


En considérant le comportement des abducteurs de la hanche sur la base 
du modèle de la ligne droite, on observe que la composante de mouve- 
ment de ces muscles augmente avec l’abduction. L’angle o augmente éga- 
lement. Pour renforcer les abducteurs de la hanche, il vaudrait donc 
mieux travailler en position neutre ou dans une position d’abduction. En 
abduction, la composante de coaptation diminue, le bras de levier des 
muscles augmente. En adduction, la situation est inversée : la composan- 
te de coaptation des abducteurs de la hanche augmente (voir Fig. IIL.30). 





Nous avons déjà parlé du cercle vicieux qui, théoriquement, peut résulter 
d’une hypertonie des adducteurs. Cette situation peut être aggravée par 
une hypotonie supplémentaire des abducteurs, ce qui, à son tour, peut 
entraîner une bascule du bassin. Il en résulte une diminution de l’angle de 
Wiberg ainsi que du bras de levier des abducteurs, tandis que la compo- 
sante de coaptation des abducteurs et des adducteurs augmente. Il en ré- 
sulte, en fin de compte, une augmentation de la contrainte sur 
l'articulation. Ajoutons encore que le bras de levier des abducteurs dimi- 
nue dans l’adduction. Pour atteindre le même moment de force, la force 
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Fig. III.30 

her une analyse de la modification de la composante de coaptation (C ) et de la composante de mouvement (B) 
ainsi que de l'angle © des abducteurs de la hanche à l’aide du modèle de la ligne droite. Les muscles sont représentés 
en position neutre et dans une position d'adduction de 20°. La force musculaire est maintenue à une valeur constante. 
On voit clairement que C augmente en adduction (C' > ©) alors que ©t diminue (@' < ©). 

B montre la modification du bras de levier qui diminue en adduction. 
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musculaire doit augmenter, ce qui induit une augmentation supplémen- | 

taire de la composante de coaptation. | 


| 
En position d’adduction, les abducteurs et adducteurs suivent le même | 
schéma : leur composante de coaptation augmente, leur bras de levier res- | 
pectif diminue. Cette position est défavorable puisqu'elle accroît la con- 
trainte de pression sur le cartilage. 
| 


5.7 Comportement de la composante de coaptation du 
muscle ilio-psoas pendant le mouvement 





Dans le plan sagittal, le muscle ilio-psoas s’enroule antérieurement 
autour de l'extrémité proximale du fémur. Par conséquent, la partie 
proximale (M) et la partie distale (M,,) par rapport au centre de rotation 
(CR) ont des orientations différentes. Une partie de la force de coaptation 
(C) peut donc être calculée en tant que résultante de ces deux forces. Pour 
une force de contraction donnée, la grandeur de cette composante dépend 
de l'angle de déviation. On peut également déterminer des composantes 
de coaptation proximale (C») et distale (Ch) qui vont de leurs points d’in- 
sertion respectifs au centre de rotation. Lors de mouvements de l’articu- 
lation coxofémorale, il faut prendre en compte les changements au niveau 
des trois composantes de coaptation (voir Fig. III.31). 
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Fig. III.31 

Analyse des composantes de coaptation (C) du muscle ilio-psoas. 

À l'aide du modèle de la ligne centroïde, le muscle est décomposé en une partie proximale 
(Mb) et une partie distale (Mb). La résultante de ces deux composantes est la composante 
de coaptation (C ). 
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Le muscle ilio-psoas possède ainsi une fonction de stabilisation antérieu- 
re. Il peut de la sorte s'opposer à d'éventuelles instabilités causées par un 
faible angle de couverture antérieur. Dans un contexte fonctionnel, on 
peut également envisager une telle fonction de stabilisation antérolatéra- 
le du muscle droit fémoral. 


En admettant que l’augmentation de l’extension de l'articulation coxofé- 
morale diminue l’angle de réflexion du muscle ilio-psoas, elle contribue 
également à l'augmentation des composantes de coaptation. Cela pourrait 
en partie expliquer pourquoi, dans le cas de la coxarthrose, il y a une perte 
d'extension. La flexion réduit, ne serait-ce que temporairement, la pres- 
sion au niveau des surfaces de contact. Comme nous l’avons vu, celle-ci 
peut être augmentée le cas échéant par une attitude en adduction. Ajou- 
tons enfin que le muscle ilio-psoas se raccourcit en flexion et que sa force 
passive diminue de ce fait. 


5.8 Résumé 


Pendant la marche, l’articulation coxofémorale est soumise à des con- 
traintes importantes. Les modèles d'équilibre (voir point 5.1 p. 200) que 
nous avons présentés dans le cadre de ce chapitre tiennent uniquement 
compte de la force musculaire des abducteurs de la hanche et de la gravité 
dans le plan frontal. Les données télémétriques complètent ces modèles 
et nous donnent un aperçu plus précis des contraintes qui s’exercent sur 
cette articulation. Ces modélisations nous indiquent que, pendant la mar- 
che, les contraintes articulaires sont facilement deux à trois fois supérieu- 
res au poids corporel. 


Comme indiqué au point 5.3 p. 208, il faut également prendre en consi- 
dération les forces capsulaires et ligamentaires. Au point point 5.4 p. 210, 
nous avons examiné l'influence des différents muscles sur la base de sim- 
ples modèles vectoriels bidimensionnels dans les différentes positions de 
l'articulation. Nous avons ainsi constaté qu’en tenant compte des facteurs 
capsulo-ligamentaires et du muscle ilio-psoas, l'extension est un élément 
qui accentue la contrainte articulaire. Concernant les muscles adducteurs 
et abducteurs, nous avons constaté que la position d’adduction, qui aug- 
mente les forces de coaptation, a un effet négatif sur l'articulation. 


Pour terminer, soulignons que tous ces modèles ont leurs limites. L’inten- 
sité et la direction de la force résultante qui agit sur l’articulation coxofé- 
morale dépendent de nombreux paramètres que nous n’avons pas inclus 
dans notre analyse. Citons l'interaction tridimensionnelle des forces, les 
morphologies individuelles (par exemple l’angle cervico-diaphysaire), les 
pathologies individuelles, etc. En fait, nous sommes confrontés à un pro- 
blème tridimensionnel et nous ignorons probablement la plupart des for- 
ces isolées. 





6 Répartition des contraintes 


L'orientation des travées osseuses du tissu spongieux qui se dirigent de 
l'enveloppe corticale du fémur vers l'articulation sacro-iliaque nous ren- 
seigne sur la manière dont le fémur et le bassin réagissent aux différentes | 


| 
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contraintes. Kapandji (1985) distingue deux zones (voir Fig. III.32) : III 





+ la zone (A) commence à la corticale latérale de la diaphyse fémorale | 
pour suivre les travées osseuses de la tête et du col fémoral jusqu’au | 
pôle inférieur de l'articulation coxofémorale et se prolonger le long 
de la ligne arquée de l’ilium (ligne innominée) jusqu’au pôle supé- 
rieur de l’articulation sacro-iliaque ; 

+ __la zone (B) débute à la corticale médiale de la diaphyse fémorale, se 
prolonge dans la spongieuse de la partie proximale du col du fémur 
jusqu’au pôle supérieur de l’articulation coxofémorale, pour passer 
par l'os coxal et se terminer au pôle inférieur de l'articulation sacro- 
iliaque. 
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Cette représentation nous indique qu’en cas de dysfonction, voire de pa- 

thologie articulaire, l’autre articulation, en l'occurrence l'articulation | 
sacro-iliaque, pourrait également être impliquée. Si les forces ne sont plus | 
transmises par les travées « habituelles », l'os subit un remaniement pour 
s'adapter. Ces changements pourraient influencer également la distribu- | 
tion des pressions dans l'articulation voisine et y entraîner des consé- | 
quences négatives. 





Fig. III.32 | 

Représentation schématique de la distribution des forces entre le fémur et le bassin en fonc- | 

tion de l'orientation des travées osseuses. Un système (A) va de l'os cortical latéral de la | 

diaphyse fémorale jusqu'au pôle supérieur de l'articulation sacro-iliaque ; l’autre système | 

(B) s'étend de l'os cortical médial de la diaphyse fémorale au pôle inférieur de l'articulation 

sacro-iliaque. (D'après Kapandÿji, 1985.) 
| 
| 
| 
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Bay et al. (1997) ont étudié comment un anneau pelvien intact influence 
les valeurs ainsi que la distribution des contraintes au niveau de l’acéta- 
bulum. À l’aide d’une analyse expérimentale in vitro, les auteurs ont dé- 
montré qu’une contrainte exercée sur un fragment pelvien isolé a des 
effets défavorables sur la distribution des forces. Dans ce cas, la contrain- 
te se concentre sur la partie supérieure. Lorsque l’anneau pelvien est in- 
tact, les régions antérieure et postérieure sont davantage sollicitées et les 
forces sont mieux réparties. Cette étude montre que l’ensemble du bassin 
influence la répartition des forces à travers l'articulation coxofémorale. 






La distribution des contraintes à l’intérieur de l’acétabulum dans les dif- 
férentes positions du bassin a été mesurée par Petit et al. (1987) sur une 
préparation anatomique avec un Fuji prescale film®, un film sensible à la 
pression. Les auteurs ont démontré que les forces, la surface de contact et, 
par conséquent, la pression ne restent pas limitées au pôle supérieur de 
l’acétabulum, mais se répartissent également sur les parties inférieure et 
postérieure de la surface articulaire. Cette répartition de pressions change 
en fonction de la position du bassin en antéversion, en rétroversion ou en 
position neutre (voir Fig. IIL.33). 
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Les expériences réalisées sur des fémurs isolés (Blaimont et al., 1968) ont 
montré qu’une force exercée sur le pôle supérieur de la tête fémorale avec 
un angle de 16° par rapport à la verticale ne provoque pas uniquement des 
contraintes de compression, mais crée également des contraintes de trac- 
tion. Dans la partie proximale du fémur, la zone de traction se situe du 
côté latéral ; elle se déplace dans la partie distale davantage vers la face 
antérieure. Cette étude ne reflète qu’une partie de la réalité, puisque, à 
l'exception de la force quasi verticale, aucune autre force (muscles, tractus 
iliotibial, etc.) n’a été prise en compte. Elle nous montre toutefois que, 
même sur un fémur isolé, la distribution des contraintes est déjà plus 
complexe qu’on ne pourrait le penser à première vue. 
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Fig. IIL.33 
Représentation schématique de la distribution des forces dans l'acétabulum dans trois posi- 
tions pelviennes différentes. (D'après Petit et al., 1987.) 
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Fig. III.34 


| 
Distribution des contraintes de pression et de traction sur un fémur isolé. La force a été ap- | 
pliquée avec un angle de 16° par rapport à la verticale, ce qui correspond selon Pauwels | 
(1965) à la direction de la résultante en position unipodale. La zone de traction indiquée en 
rouge s'étend de la face supérieure du col fémoral à la face latérale de la diaphyse fémorale 
pour se terminer distalement dans sa face antérieure. Il s'agit d'une distribution de contrain- 
te en spirale ou hélicoïdale. (D'après Blaimont et al., 1968.) 
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Fonctions musculaires tridimensionnelles 


Nous avons ici classé les muscles d’après leurs composantes de mouve- 
ment principales telles qu’elles sont décrites dans la littérature anatomi- 
que classique. Sur la base de cette classification, nous examinerons les 
composantes secondaires et nous nous pencherons sur les modifications 
des fonctions musculaires tridimensionnelles pendant le mouvement. Les 
tableau IIL.2 p. 231, IIL.3 p. 232 et IIL.A4 p. 233 fournissent une synthèse 
des fonctions musculaires. 


La plupart des fonctions musculaires ont été décrites de façon théorique 
notamment par Kapandji (1985). Il existe toute une série de travaux expé- 
rimentaux qui confirment ou qui infirment les hypothèses de cet auteur. 


Les muscles adducteurs 


La partie distale du muscle grand adducteur induit une l’extension. En 
position neutre, les muscles court et long adducteurs, la partie proximale 
du muscle grand adducteur ainsi que le muscle gracile et le muscle pectiné 
sont des fléchisseurs (Kapandji, 1985). Ces résultats ont été confirmés par 
une expérience réalisée par Pressel et Lengsfeld. Le muscle gracile devient 
extenseur à partir d’une flexion de 30°, les court et long adducteurs à par- 
tir de 90° (Pressel et Lengsfeld, 1998.) 


En position neutre, le muscle pectiné est un fléchisseur et un rotateur in- 
terne. En flexion, il devient rotateur externe (Presse et Lengsfeld, 1998). 


Les muscles fléchisseurs 


Dans le plan frontal, le muscle droit fémoral est dévié latéralement par la 
tête fémorale, ce qui lui confère une composante d’abduction. Cela se con- 
firme lors d’un exercice d’étirement, genou fléchi, hanche en extension : 
en ajoutant un mouvement d’abduction de hanche, la sensation d'’étire- 
ment est nettement diminuée. Ce phénomène est dû au rapprochement 
des points d'insertion du muscle droit fémoral. 


La composante de rotation du muscle ilio-psoas a été le sujet de nombreu- 
ses discussions. Alors que Strasser (1917), Kapandji (1985), Gray’s Anato- 
my (1999) et Tillmann et Tondury (1987) accordent à ce muscle une 
fonction de rotation externe, Dostal et al. (1986), Hanssens (1991), Pressel 
et Lengsfeld (1998) et Delp et al. (1999) le désignent comme rotateur in- 
terne. Les deux dernières études mentionnées indiquent, par ailleurs, 
qu’à partir d’une flexion de 80°, ce muscle change de sens de rotation. Ce 
changement existe également à partir d’une rotation externe de 30°, à 
partir de laquelle le muscle devient lui-même un rotateur externe. 


La Fig. IIL.35 indique que, dans le plan transversal, le bras de levier (BdL) 
du muscle grand psoas et du muscle iliaque (M) est relativement faible. Ce 
fait suffit à lui seul à expliquer les contradictions entre les différentes hy- 
pothèses. En outre, on ne peut exclure que les fibres les plus médiales du 


7 Fonctions musculaires tridimensionnelles 227 


muscle grand psoas n’ont une fonction de rotation externe. Les fibres les 
plus latérales du muscle iliaque seraient ainsi de très bons rotateurs inter- 
nes. Il est possible qu’en rotation externe les deux muscles deviennent des 
rotateurs externes. Par ailleurs, la longueur du petit trochanter, la lon- 
gueur et l'orientation du col fémoral et d’autres paramètres qui détermi- 
nent des différences interindividuelles pourraient expliquer les différents 
moments de rotation. 


7.3 Les muscles abducteurs 


En flexion, les muscles moyen et petit fessiers deviennent rotateurs inter- 
nes de façon marquée ; le muscle petit fessier induit également une ad- 
duction (Kapandji, 1985). 


En position neutre, la partie antérieure du muscle moyen fessier fait une 
rotation interne, la partie postérieure une rotation externe. À partir d’une 
flexion d’environ 20°, l’ensemble du muscle devient rotateur interne 
(Mansour et Pereira, 1987 ; Delp et al., 1999). À partir d’une flexion de 
90°, son bras de levier pour l’abduction est réduit à zéro (Dostal et An- 
drews, 1981). 
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7.4 Les muscles extenseurs 


En position neutre, les muscles ischiocruraux et le muscle grand fessier 
ont une composante d’adduction et de rotation externe (Kapandji, 1985). 
Pressel et Lengsfeld désignent le muscle semi-membraneux comme rota- 
teur interne et les fibres du muscle grand fessier qui s’insèrent sur le trac- 
tus (compartiment antérolatéral) comme abducteur. Ces auteurs 
indiquent également qu’à partir d’une flexion d’environ 70°, l’ensemble 
du muscle grand fessier devient abducteur. 





Fig. III.35 


Bras de levier (BdL) du muscle grand psoas (M ) dans le plan transversal. Dans ce schéma, 
ce dernier possède un faible moment rotatoire interne. 
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En flexion, le muscle grand fessier réduit son moment de rotation externe. 
La partie antérolatérale possède même un moment de rotation interne 
(Mansour et Pereira, 1987 ; Pressel et Lengsfeld, 1998 ; Delp et al., 1999). 


7.5 Les muscles rotateurs externes 


Le muscle carré fémoral possède son plus grand bras de levier rotatoire 
externe pour un angle de flexion d’environ 20° à 30°. En extension et sur- 
tout en flexion, ce moment de force diminue (Wets, 1994 ; Delp et al. 
1999). Une abduction ou une adduction de la hanche n’ont aucun impact 
sur le bras de levier (Wets, 1994). 


Le muscle carré fémoral, les muscles obturateurs externes et internes ain- 
si que les muscles jumeaux supérieur et inférieur ont une fonction d’ad- 
duction. En extension, le muscle carré fémoral est un fléchisseur, tandis 
qu’en position de flexion, il devient extenseur (Kapandiji, 1985). 


En flexion, le muscle obturateur interne induit une abduction. Dans une 
position neutre ainsi qu’en flexion, le muscle obturateur externe devient 
rotateur interne, d'autant plus que la rotation interne augmente (Kapan- 
dji, 1985). 

Le muscle piriforme est rotateur externe et fléchisseur jusqu’à une flexion 
d'environ 60°. À partir de cet angle de flexion, il devient rotateur interne 
et extenseur. Dans le plan sagittal, il reste abducteur (Kapandji, 1985). 


Sur la base de mesures expérimentales, nous avons pu déterminer la va- 
riation interindividuelle de l’angle d’inversion de la fonction de rotation 
du muscle piriforme. En fonction des individus, ce point se situe entre 60° 
et 80° de flexion (Wets, 1994). 


BdL [mm] —————— Muscle carré fémoral 
RE  ————- Muscle piriforme 
sssasessaaues Muscle obturateur interne 






60 
—-—-—- Muscle obturateur externe 


Flexion [°] 


Fig. III.36 

Aperçu schématique du comportement du bras de levier rotatoire pour des rotateurs externes de la hanche en fonction 
de la flexion. Tandis que le muscle carré fémoral et le muscle obturateur externe restent rotateurs externes sur toute 
l'étendue du mouvement de flexion, le muscle piriforme et le muscle obturateur interne changent leur fonction de ro- 
tation et deviennent, à partir d’une flexion de 60° à 80°, rotateurs internes. 
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Comme indiqué ci-dessus, le muscle carré fémoral reste même en flexion | 
complète un rotateur externe. Le couple de forces des muscles situés entre | 
le muscle piriforme et le muscle carré fémoral (muscles obturateurs inter- 

ne et externe) dépend de leur situation anatomique respective : lorsque la 

flexion augmente, le muscle obturateur interne devient tout juste rotateur 

interne, comme le muscle piriforme. Le muscle obturateur externe et le III 
muscle carré fémoral restent rotateurs externes (Delp et al., 1999) (voir 

Fig. IIL.36). 


7.6 Les muscles rotateurs internes 


Le muscle tenseur du fascia lata ainsi que le faisceau antérieur du muscle 
petit fessier, qui normalement sont des abducteurs et des rotateurs inter- 
nes, deviennent rotateurs externes lorsque la cuisse fait une rotation in- 
terne complète. En position neutre, le faisceau postérieur du muscle petit 
fessier devient rotateur externe (Kapandji, 1985). 
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7.7 Relation entre les muscles rotateurs 


Le rapport des moments de force entre les rotateurs internes et externes 
change en fonction de la position de la hanche dans le plan sagittal. En po- 
sition neutre, les rotateurs externes produisent un couple plus élevé que 
les rotateurs internes. En flexion, c’est le couple de forces des rotateurs in- 
ternes qui prédomine. 


Un tel renversement peut s'expliquer d’une part par l'effet de rotation in- 
terne des abducteurs en flexion, d’autre part par le fait que le muscle 
grand fessier diminue son moment rotatoire externe au fur et à mesure 
que la flexion augmente. Ces relations entre les moments rotatoires exter- 
ne et interne se retrouvent également lors d’analyses isocinétiques. Lors 
de telles investigations, il est donc particulièrement important d'indiquer 
précisément la position de flexion/extension dans laquelle le groupe mus- 
culaire a été examiné. À notre connaissance, le point d'équilibre où le cou- 
ple des muscles rotateurs externes/internes est à peu près identique n’a 











BdL 





Rot | 
Flexion [°] | 


Fig. III.37 

Représentation schématique du moment abducteur/adducteur et du moment rotatoire du 

muscle piriforme en fonction de la flexion. Soulignons que, pour une position de flexion d'en- 

viron 60 à 80°, le bras de levier pour la rotation est nul, tandis qu'il est maximal pour l'ab- 

duction. | 
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pas encore été déterminé. C’est seulement de manière isolée qu’il a été 
rapporté pour le muscle moyen fessier ; il se situe à environ 20° de flexion 
(Mansour et Pereira, 1987 ; Delp et al., 1999). On peut supposer qu’il exis- 
te des variations interindividuelles. 


La Fig. IIL.37 nous indique que le bras de levier pour l’abduction devient 
maximal lorsque celui de la rotation est minimal, c’est-à-dire nul. Cette 
considération théorique a une importance pratique, par exemple lors de 
l'application de techniques myotensives centrées sur le muscle piriforme. 
Pour assurer la stabilité du patient et plus précisément du bassin, l’étire- 
ment de ce muscle est réalisé en décubitus dorsal avec une flexion de han- 
che. Dans cette position, le muscle est rotateur interne et abducteur. Pour 
l’étirer, il faut donc induire une rotation externe et une adduction. Ce 
mouvement provoque parfois une irritation au niveau inguinal. Afin 
d'éviter cet inconfort, le thérapeute doit réduire soit la rotation externe, 
soit l’adduction. Dans les deux cas, il doit renforcer l’autre composante 
pour obtenir un étirement suffisant du muscle. Cet exemple nous montre 
que la mise en pratique de telles techniques n’obéit pas à des règles stric- 
tes. Leur exécution dans un contexte thérapeutique doit toujours pouvoir 
être adaptée à la situation clinique. 





Fig. III.38 


Diagramme 3D du bras de levier de rotation du muscle piriforme en fonction de la flexion et en fonction de l'abduction/ 
adduction. En extension, ce muscle est rotateur externe. Dans cette position, son bras de levier est légèrement plus 
grand en abduction qu'en adduction. En flexion complète, le muscle possède un bras de levier de -20 mm : il est rota- 
teur interne. Dans cette position, le bras de levier est légèrement plus grand en adduction qu’en abduction. À 60°, son 
bras de levier est égal à zéro. (D'après Wets, 1994.) 





7 Fonctions musculaires tridimensionnelles 231 














L'articulation coxofé 





Fig. III.39 

Diagramme en 3D du bras de levier de rotation du muscle carré fémoral en fonction de la flexion et en fonction de 
l'abduction/adduction. Pendant toute la flexion, ce muscle est rotateur externe. Le bras de levier ne change guère en 
fonction de l’abduction/adduction. (D'après Wets, 1994.) 


Muscle Composante Composante Composante 
ROTATEURS EXTERNES SAGITTAL FRONTAL TRANSVERSAL 
Muscle carré fémoral FLEX en Ext ADD RE (max. à 20°-30° Flex) 
Muscle obturateur externe ADD 
Muscle obturateur interne ADD en PN ; ABD en Flex RE jusqu’à 90° Flex 
IR au-dessus de 90° Flex 
Muscle piriforme FLEX jusqu’à 60° Flex ABD à partir de 60° Flex RE jusqu’à 60° Flex 
EXT au-dessus de 60° Flex RI au-dessus de 60° Flex 
ROTATEURS INTERNES TRANSVERSAL 
Muscle tenseur du fascia lata RE en Ri complète 
Muscle petit fessier (ant) RE en Ri complète 
Muscle petit fessier (post) RE en PN 
Tableau III.2 


Tableau synthétique des composantes secondaires et du moment d'inversion des muscles rotateurs de la hanche, clas- 
sés par groupes musculaires. Les valeurs indiquées sont des valeurs approximatives. 


Pour les explications concernant les abréviations, voir le tableau III.3 p. 232. 
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Muscle Composante Composante 
A A SE EE AU BU AREAS 
ADDUCTEURS SAGITTAL TRANSVERSAL 
TT ——— 
Muscle grand adducteur (distal) EXT en PN 
Muscle grand adducteur (proximal) FLEX en PN 
Muscle long adducteur FLEX en PN ; EXT à partir de 
90° Flex 
Muscle court adducteur FLEX en PN 
Muscle pectiné FLEX en PN RI en PN ; RE en Flex 
Muscle gracile FLEX en PN ; EXT à partir de 
30° Flex 
RO 
FLÉCHISSEURS FRONTAL TRANSVERSAL 
Le ———— 
Muscle droit fémoral ABD en PN 
Muscle ilio-psoas RE en PN* 
RI en PN** 
RE à partir de 80° Flex, à partir de 30° 
Re** 
A Re 
ABDUCTEURS FRONTAL TRANSVERSAL 
Muscle moyen fessier RI en Flex 
Muscle moyen fessier (ant) RI en PN 
Muscle moyen fessier (post) RE en PN ; RI à partir de 20° Flex 
Muscle petit fessier ADD en Flex RI en Flex 
EXTENSEURS FRONTAL TRANSVERSAL 
EE 
Muscles ischiocruraux ADD en PN RE en PN 
Muscle grand fessier ADD en PN ; ABD à partir de RE en PN; RE réduit en Flex 
70° Flex 
Muscle grand fessier (lat) ABD en PN RI en Flex 
Muscle semi-membraneux RI en PN 


Tableau III.3 

Résumé des composantes secondaires et du moment d'inversion d'action des muscles adducteurs, fléchisseurs, abduc- 
teurs et extenseurs, classés par groupes musculaires. Les valeurs indiquées sont des valeurs approximatives. 

Le moment est indiqué en majuscules (FLEX, ABD, etc.), la position articulaire (ou la zone) en minuscules (Flex, Abd., 
etc.). 


ABD, Abd  Abduction RE, Re Rotation externe 
ADD, Add  Adduction RI, Ri Rotation interne 
EXT, Ext Extension PN Position neutre 
FLEX, Flex  Flexion 

*# Données issues de la littérature anatomique 


"ee Données issues des expériences 
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Muscle Couple relatif [% du couple total] 
Sagittal Frontal Transversal 

Carré fémoral 17 —84 52 
Chef long du muscle biceps fémoral —93 —36 10 
Court adducteur 32 —95 5 
Droit fémoral 99 13 
Gracile 20 —98 8 
Grand adducteur (faisceau inférieur) 2 —100 
Grand adducteur (faisceau supérieur) 26 —93 26 
Grand fessier (insertion ligne âpre) 71 —56 43 
Grand fessier (insertion tractus iliotibial) —33 40 86 
Iliaque 98 —7 —19 
Jumeau inférieur Ÿ —47 88 
Jumeau supérieur —9 -11 99 
Long adducteur 45 —89 —3 
Moyen fessier —45 89 6 
Obturateur externe 22 —76 61 
Obturateur interne —+ —21 98 
Pectiné 50 —87 1 
Petit fessier —32 94 11 
Piriforme (ligament sacrotubéral) —35 56 75 
Piriforme (sacrum) —25 40 88 
Psoas majeur 99 —8 —13 
Sartorius 88 48 5 
Semi-membraneux (tendon direct) —95 —30 —2 
Semi-membraneux (tendon récurrent) —96 —26 —6 
Semi-tendineux —96 —28 0 
Tenseur du fascia lata 74 67 —À 





Tableau III.4 

Synthèse du moment de force des muscles de la hanche en position neutre. Les valeurs indiquent le moment relatif des 
composantes correspondantes par rapport au pourcentage du moment total de l'articulation coxofémorale. Ces valeurs 
ont été déterminées par le modèle de la ligne droite. (D'après Pressel et Lengsfeld, 1998.) 

Valeurs positives : flexion, abduction, rotation externe 

Valeurs négatives : extension, adduction, rotation interne 
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Chapitre IV L'articulation du genou 





D'un point de vue anatomique et fonctionnel, l'articulation du genou se 
compose de l'articulation fémorotibiale et de l'articulation 
fémoropatellaire. La relation articulaire entre le tibia et le fémur com- 
prend un certain nombre de particularités que nous aborderons au fil de 
ce chapitre. 


Les mouvements principaux de l'articulation fémorotibiale sont la flexion 
et l'extension. En position de déverrouillage, la rotation axiale est éga- 
lement possible. Par ailleurs, les mouvements de flexion et d'extension 
sont accompagnés de mouvements associés dans les plans transversal et 
frontal. Nous avons donc affaire à une articulation dont la cinématique 
doit être décrite dans les trois plans de l’espace. 


D'un point de vue arthrocinématique, le tibia et le fémur effectuent un 
mouvement de roulement-glissement dans le plan sagittal. Si ce mé- 
canisme peut être observé dans d’autres articulations, il est d’une impor- 
tance capitale pour la compréhension fonctionnelle de l’articulation du 
genou. 


Dans le genou, dont les éléments osseux n’offrent qu’une faible congruen- 
ce, les tissus mous comme les ligaments croisés et les ménisques jouent 
un rôle crucial. Sans ces structures, un fonctionnement biomécanique 
adéquat du genou serait pratiquement impensable. 


Biomécanique des membres inférieurs 
© 2008 Elsevier Masson SAS. Tous droits réservés. 
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1 Articulation fémorotibiale 


1.1 Cinématique dans le plan sagittal 


Remarques préliminaires 





Les considérations suivantes sont déduites d’un modèle bidimensionnel 
comportant une isométrie ligamentaire. Dans ce contexte, il faut souli- 
gner que : 


*__la cinématique de l'articulation du genou se déroule dans un espace 
tridimensionnel (voir point 1.3 p. 256), comportant, en début de 
flexion, une rotation interne automatique et une adduction du 
tibia ; 

+ __les différents faisceaux des ligaments croisés ne sont pas mis en 
tension de manière homogène et sont sujets à une déformation 
élastique d’environ 10 % (Wang et al., 1973 ; Blankevoort et al., 
1991) ; 

+ _les ligaments croisés n’ont pas toujours une orientation rectiligne ; 

+ les surfaces articulaires sont elles-mêmes déformables (pour 
mémoire : le cartilage articulaire de l'articulation fémorotibiale de 
l’homme est le plus épais après celui de l'articulation fémoro- 
patellaire) ; 

+ __la présence des ménisques est ignorée dans ce modèle. 
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1.1.1  Cinématique générale du roulement-glissement 


Comme indiqué en début de chapitre, le mécanisme de roulement-glisse- 
ment constitue un aspect arthrocinématique essentiel du mouvement en- 
tre les surfaces articulaires tibiale et fémorale pendant les mouvements de 
flexion et d'extension. Ce mécanisme peut être comparé à une roue qui 
avance et qui patine par endroits et, de ce fait, se déplace moins. Que ce 
mouvement combiné de roulement-glissement ait effectivement lieu peut 
être démontré par un modèle sagittal simple qui examine séparément les 
deux comportements extrêmes, c’est-à-dire soit un roulement, soit un 
glissement pur (voir Fig. IV.1). 


Prenons d’abord le mouvement de roulement pur lors de la flexion et 
supposons que le condyle fémoral convexe roule exactement sur la 
« route » du plateau tibial (le fémur se déplace par rapport à un tibia fixe). 
Nous constatons alors qu'il existe une différence entre les surfaces articu- 
laires fémorale et tibiale : le diamètre antéropostérieur du plateau tibial 
est sensiblement moins long que celui de la surface de roulement fé- 
morale (voir l'exemple A dans la Fig. IV.1). 


Dans un mouvement de roulement pur des condyles fémoraux sur un ti- 
bia fixé, le fémur se déplacerait trop en arrière, ce qui provoquerait une 
luxation du fémur. Nous allons voir par la suite que cette composante de 
roulement sera freinée par la présence du ligament croisé antérieur. 
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Si le mouvement entre le fémur et le tibia était un mouvement de glis- 
sement pur, il y aurait un contact prématuré entre la diaphyse fémorale 
et le bord postérieur du plateau tibial, ce qui limiterait la mobilité articu- 
laire (voir l'exemple B dans la Fig. IV.1). Dans ce cas, nous pouvons dire 
que, dans sa position finale en flexion, le fémur est trop antérieur. La com- 
posante de glissement est limitée par la présence du ligament croisé pos- 
térieur. 


Ces deux exemples nous montrent qu’un mouvement combiné de 
roulement et de glissement entre les surfaces articulaires fémorale et 
tibiale doit avoir lieu, puisque les distances de roulement des deux os 
n’ont pas la même longueur (+ + l}). Ce cas de figure est schématisé à la 
Fig. IV.2. Pour le mouvement de flexion, le rapport entre le roulement et 








Dans la littérature, le rapport entre le roulement et le glissement est sou- 
vent exprimé sous la forme /;/l. Dans le cas d’un glissement pur, le dé- 
nominateur (lr) sera égal à zéro et le rapport entre les deux composantes 
indéfinissable (Zatsiorsky, 1998 ; Moorhead et al., 2003). Pour cette rai- 
son, nous proposons d'écrire cet indice comme indiqué dans l’équation 
IV.1. Cet indice se situe entre zéro et un. Dans un glissement, pur Irg = 1; 
dans un roulement pur, Irg = 0. 


=) 
le glissement peut être exprimé par l’équation suivante : 3 
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Fig. IV.1 

Représentation des deux comportements arthrocinématiques extrêmes pour l'articulation fémorotibiale : le roulement 
pur (A) et le glissement pur (B). Le premier cas provoque une luxation ; dans le deuxième, le mouvement de flexion 
est considérablement limité. Les symboles marquent les points de contact dans les positions initiale et finale. 

Dans un roulement pur, la distance de roulement est la même sur les deux surfaces articulaires (/7 = /A). Dans le glis- 
sement pur, le point de contact sur la surface articulaire tibiale ne se déplace pas (/7 = 0). 
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L'indice de roulement-glissement indiqué dans l'équation IV.1 décrit un 
rapport moyen pour l’ensemble de l’amplitude de mouvement. Or, le rap- 
port entre les deux composantes n’est pas constant mais évolue au cours 
du mouvement. Au début de la flexion, la composante de roulement est 
assez grande, mais plus la flexion augmente — et a fortiori en flexion 
maximale —, plus le mouvement tend vers un glissement pur. L’équation 
IV.1 ne peut tenir compte de ces changements. 


Dans un modèle sagittal bidimensionnel, le comportement de roulement- 
glissement peut être décrit par la relation entre le centre de rotation ins- 
tantané (CR) et le centre de courbure (CC) d’un côté, et le CR et le point 
de contact (PC) de l’autre (voir chapitre I point 7.1 p. 52). 





Si, dans un modèle bidimensionnel simplifié, le condyle du fémur est re- 
présenté par un cercle avec un rayon (r), la distance entre le centre de 
courbure et le point de contact (CC-PC) reste constante. En comparant 
cette distance avec la distance entre le centre de rotation et le point de 
contact (CR-PC), le rapport entre le roulement et le glissement, qui se mo- 
difie au cours du mouvement, peut être représenté par l'indice que nous 
avons proposé dans le chapitre I et que nous avons nommé indice de mou- 
vement (Imov) (voir Fig. IV.3). 
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(V2) 


I CR PC 
Mov — r 


avec 0 < Ivy < 1 
Si le centre de rotation se rapproche du point de contact, Imov diminue et 
vaut zéro lorsque le roulement pur est atteint. Si le centre de rotation se 


rapproche du centre de courbure, Iyoy augmente pour atteindre la valeur 
de 1 lorsqu'un glissement pur a lieu. 





Fig. IV.2 

Dans le mouvement de flexion de l'articulation fémorotibiale, les distances de roulement sur 
le fémur (/P) et le tibia (/7) ne sont pas identiques. Il y a donc nécessairement un mouve- 
ment combiné de roulement et de glissement. 


L 
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La Fig. IV.3 montre le rapport de roulement-glissement instantané d’une 
articulation fictive dans deux positions différentes. Il s’agit d’un modèle 
simplifié de l'articulation du genou et de ses rapports dans la position de 
flexion et d'extension qui reprend un exemple souvent cité dans la littéra- 
ture. 


Dans l'exemple A de la Fig. IV.3, le comportement de roulement-glisse- 
ment au début de la flexion est présenté avec un indice d’environ 0,4. Il 
s’agit d’un mouvement dans lequel la composante de roulement est large- 
ment prépondérante. Menschik (1987) indique, pour l'articulation du ge- 
nou, un rapport 1:2 (Imov = 0;5). 





L'exemple B de la Fig. IV.3 montre le comportement de roulement-glisse- 
ment à la fin de la flexion. Il est associé à un indice d'environ 0,9. Dans ce 
cas, le glissement est presque pur. Pour la flexion complète, Müller (1982) 
et Menschik (1987) indiquent un rapport entre le roulement et le glisse- 
ment de 1:4 (Imov = 0,75). 


Nous avons présenté un modèle sagittal simplifié avec un condyle fémoral 
circulaire et nous constatons que, pendant la flexion, le centre de rotation 
s'éloigne du point de contact pour se rapprocher du centre de courbure. 
Or, le mouvement de roulement-glissement est un mécanisme complexe 
au niveau du genou qui comprend de nombreux paramètres. Pour faciliter 
l'analyse et pour mieux comprendre la variation des paramètres (CR, PC, 
CC), il faut élargir le modèle et intégrer l'interaction fonctionnelle entre 
les ligaments croisés et la courbure des condyles fémoraux. 
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Fig. IV.3 

Représentation schématique du comportement de roulement-glissement dans l'articulation fémorotibiale avec un con- 
dyle fémoral circulaire idéalisé. A : prépondérance du roulement au début de la flexion. B : prépondérance du glisse- 
ment à la fin de la flexion. 

CC centre de courbure 

CR centre de rotation 

PC point de contact 

r distance CC-PC = rayon du cercle 
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1.1.2  Ligaments croisés et forme du condyle 


Les ligaments croisés ont une disposition anatomique unique dans le 
corps humain. On peut noter que ces structures existent dès la 10e semai- 
ne du développement fœtal, à un moment où même la cavité articulaire ne 
s’est pas encore développée (Tillmann, 1974). Il existe une relation très 
étroite entre les ligaments croisés et la forme des condyles fémoraux que 
nous allons analyser par la suite. 


Modèle du système de deux bielles croisées 


Le comportement des ligaments croisés dans le plan sagittal peut être 
comparé à un mécanisme constitué de deux bielles croisées (angl. : 
crossed four-bar linkage ; all. : gekreuztes Pleuelstangensystem) (Mens- 


chik, 1974, 1987 ; Huson, 1974, 1977 ; Müller, 1982 ; Kapandbÿi, 1985). 





Il s'ensuit que, lors d’un mouvement, le comportement du fémur et du ti- 
bia est déterminé par la longueur des bielles (ligaments croisés) et par 
leurs points d'insertion. Ce modèle est une version simplifiée de la réalité 
dans la mesure où les ligaments sont remplacés par des tringles rectili- 
gnes non déformables (voir Fig. IV.4). 
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Dans la Fig. IV.5, le modèle de deux bielles croisées est appliqué à l’arti- 
culation fémorotibiale. Dans ce schéma dans le plan sagittal, le rapport 
entre les longueurs des ligaments croisés est d’environ 4:5, le ligament 
croisé postérieur (LCP) présentant les 4/5° de la longueur du ligament 
croisé antérieur (LCA). En reliant les deux points d'insertion proximale 
des ligaments sur le fémur (A, P), nous obtenons une droite qui décrit un 
angle d'environ 40° avec l’axe longitudinal du fémur (Müller, 1982 ; 
Menschik, 1987). Nous appelons cet angle, l’angle d’insertion (@). La 














Fig. IV.4 

Représentation schématique d'un système de deux bielles croisées. Le mouvement de la 
pièce mobile (en rouge) est déterminé par la longueur des bielles (en blanc) et la distance 
entre leurs points d'insertion sur le segment mobile. Dans ce modèle, les bielles sont de lon- 
gueur égale. 
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barre mobile représente le plateau tibial. Si cette barre se déplace, elle suit 
une courbe qui dessine approximativement les contours des condyles fé- 
moraux. Dans la Fig. IV.5, cet aspect est reflété par les différentes tangen- 
tes. 


Courbure des condyles fémoraux 


La courbure des condyles fémoraux augmente d’avant en arrière ; en | 
d’autres termes, le rayon de courbure diminue (r' < r). En reliant les cen- 
tres de courbure successifs, nous obtenons une courbe appelée déve- 
loppée (voir Fig. IV.6). Cette développée a déjà été décrite par Fick en 
1911 (voir Kapandji, 1985). La développée constitue un paramètre essen- 
tiel dans l'analyse du comportement arthrocinématique du compartiment 
fémorotibial, et interviendra donc dans la variation du rapport entre le 
roulement et le glissement. La développée sera intégrée dans le modèle 
pour déterminer l’indice de mouvement. Nous reviendrons plus loin sur 
le fait que la courbure du condyle latéral diffère de celle du condyle mé- 
dial. 


Certains auteurs ont essayé de décrire la courbure des condyles par des 
fonctions mathématiques. Hiss et Schwerbrock (1980) ont déterminé la 
forme des condyles sur des préparations anatomiques. Ces auteurs dé- 
crivent la partie dorsale du condyle comme un cercle, dont le rayon est 
d'environ 20 mm tant pour le condyle médial que latéral. Iwaki et al. 
(2000) indiquent un rayon de 22 mm pour le condyle médial et de 21 mm 
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Fig. IV.5 

Application du système de deux bielles croisées aux ligaments croisés. Les points d'insertion 
proximale (A, P) du ligament croisé antérieur (LCA) et du ligament croisé postérieur (LCP) 
se trouvent sur une droite qui décrit un angle de 40° (angle d'insertion ©) avec l'axe longi- 
tudinal du fémur. La barre grise schématise le tibia en positions extrêmes. À partir de la po- 
sition d'extension, la barre est déplacée en direction de la flexion. Les positions 
intermédiaires sont indiquées par des tangentes qui épousent une courbe comparable aux 
contours du condyle fémoral. 
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Développée 





V 





Fig. IV.6 

Construction de la développée à partir des contours du condyle fémoral ; les centres de 
courbure des six cercles qui épousent les courbures correspondantes sont reliés entre eux. 
Nous constatons que les rayons diminuent d'avant en arrière à mesure que la courbure aug- 
mente. 
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pour le condyle latéral (Fig. IV.7). Ces auteurs ont mesuré les rayons sur 
des clichés RMN. Concernant la partie antérieure du condyle, toutes les 
approximations utilisées étaient possibles (ellipse, spirale d’Archimède et 
logarithmique, cardioide). Rehder (1983) a démontré que, dans une ap- 
proximation basée sur des fonctions mathématiques (développante d'un 
cercle, spirale d’Archimède et spirale logarithmique), la forme du condy- 
le peut être décrite avec une précision de + 0,2 mm. 


1.13 Comportement des ligaments croisés pendant le mouvement 
par rapport au centre de rotation 


La figure IV.8 représente la position initiale et la position finale du mou- 
vement de flexion du fémur par rapport au tibia considéré fixe, de la po- 
sition 0° à environ 135°. Les deux ligaments croisés peuvent tourner 
autour de leurs points d'insertion distale (a, p), mais la distance entre les 
points d'insertion proximale (A, P, A', P') et distale (a, p) doit rester cons- 
tante. 


Ce modèle ne prend donc pas en compte les variations de longueur des li- 
gaments pendant le mouvement. Alors que le ligament croisé antérieur se 
rapproche du plateau tibial, le ligament croisé postérieur se retrouve en 
position finale presque dans la direction de l’axe longitudinal du tibia. 


Les deux points d’insertion proximale (A, P) se déplacent chacun sur un 
arc de cercle vers l’arrière. Puisque les deux points de référence du fémur 
décrivent un mouvement vers l'arrière, le fémur doit se déplacer vers l’ar- 
rière. Ce mouvement explique la composante de roulement. Nous avons 
donc démontré qu’outre la développée, les ligaments croisés ont une in- 
fluence importante sur le comportement de roulement-glissement. 





LE 


* Comme cette analyse 
est réalisée dans un es- 
pace 2D on parle d'un 
centrode. Dans le cas du 
genou qui fonctionne 
dans l'espace 3D, on 
parle d'un axode. 
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Fig. IV.7 

Représentation schématique de la partie postérieure du condyle qui se rapproche d'un cercle 
et de la partie fémorotibiale du condyle, proche d'une spirale d'Archimède. La zone en gris 
indique la came induite par la spirale (augmentation du rayon de courbure). 


À partir de la Fig. IV.8 p. 244, nous pouvons également déduire que l’an- 
gle balayé par le ligament croisé postérieur est plus grand que celui du li- 
gament croisé antérieur (@p > A). En supposant que la vitesse angulaire 
du ligament croisé antérieur soit constante, le ligament croisé postérieur 
subit une accélération. 


En considérant le comportement des centres de rotation successifs dans 
un système de deux bielles croisées, on s'aperçoit que ceux-ci se situent 
constamment au point d’intersection des bielles. Dans un modèle sagittal 
de l'articulation fémorotibiale, le centre de rotation instantané peut donc 
être défini par le point d’intersection des ligaments croisés dans une po- 
sition donnée. Les centres de rotation instantanés se situent le long d’une 
courbe appelée centrode*. 


La Fig. IV.9 p. 245 indique plusieurs positions intermédiaires qui permet- 
tent de mieux déterminer la centrode. Dans ce modèle, nous pouvons ob- 
server que le centre de rotation instantané se déplace en arrière et se 
rapproche du plateau tibial, c’est-à-dire du point de contact. En suivant le 
raisonnement développé au point 1.1.1, ce déplacement entraînerait une 
augmentation de la composante de roulement, ce qui est en contradiction 
avec le comportement du genou dont la composante de glissement s’ac- 
croît à mesure que la flexion augmente. Dans ce cas, le centre de rotation 
devrait s'éloigner du point de contact. Cette contradiction apparente fera 
l’objet du point suivant. 


= 
= 
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Fig. IV.8 


Représentation du déplacement des ligaments croisés antérieur et postérieur pendant la flexion du fémur par rapport 
au tibia fixé. Le tibia étant fixé, les points d'insertion distale (a, p) ne se déplacent pas. En revanche, les points d'inser- 
tion proximale (A, P) reculent sur des arcs de cercle (A, P'). Ce déplacement vers l'arrière est l'expression de la com- 
posante de roulement du fémur. Le trajet réalisé par le ligament croisé antérieur (ot4) est moins important que celui du 
ligament croisé postérieur (Otp). 


1.14 Le comportement spécifique de roulement-glissement 
d'un condyle-type 


E 


En se référant à la Fig. IV.9, nous constatons que, pendant le mouvement 
partant de l'extension vers la flexion, le centre de rotation instantané se 
déplace d’avant en arrière et, dans une moindre mesure, de haut en bas. 


Si nous nous référons au comportement du centre de rotation instantané 
pendant le mouvement de roulement-glissement, ce déplacement équi- 
vaudrait à un rapprochement du centre de rotation du point de contact. Il 
conduirait donc à une augmentation de la composante de roulement à 
mesure que la flexion s’accroît. Cette contradiction apparente s'explique 
par le fait que le modèle décrit au point 1.1.1 était fondé sur des condyles 
simplifiés de forme circulaire. Entre-temps, nous avons décrit avec plus 
de précision la forme exacte des condyles fémoraux et nous avons consta- 
té que les centres de courbure se situent sur une courbe : la développée. 
Dès lors, analysons le comportement du centre de rotation des condyles 
fémoraux non circulaires. La Fig. IV.10 présente une analyse géométrique 
schématique de ce cas précis. En raison de la nette augmentation de la 
courbure dans la partie postérieure des condyles, la diminution du rayon 
de courbure (qui correspond à la distance CC-PC) est plus importante que 
le rapprochement du centre de rotation instantané (CR) par rapport au 
point de contact (PC). 
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Fig. IV.9 

Construction de la centrode de l'articulation fémorotibiale à partir des points d'intersection des ligaments croisés. Dans 
ce graphique, le fémur se déplace par rapport à un tibia fixé. A et P désignent les points d'insertion proximale des liga- 
ments croisés antérieur et postérieur. 





Référentiel Tibia 





Fig. IV.10 

Représentation schématique du comportement de roulement-glissement dans l'articulation du genou sur la base de la 

courbure des condyles fémoraux par leur développée et des centres de rotation instantanés, la centrode. À gauche, le 

référentiel est déterminé par le tibia, à droite par le fémur. Le comportement des centres de courbure (CC), du centre 

de rotation (CR) et du point de contact (PC) peut être analysé en continu sur l'ensemble du mouvement. Pour chaque 

position, il est possible de déterminer l'indice de mouvement en se fondant sur le rapport de CR-PC sur CC-PC. | 
La forme de la développée et de la centrode obtenu dépend du choix du référentiel. Même si la forme des deux courbes | 
diffère en fonction du référentiel, le phénomène est le même. La différence dans sa représentation est l'expression de | 
la relativité liée au choix du référentiel. 











| 
| 
| 
| 
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Pour déterminer l'indice de mouvement, nous mettons en relation les 
deux segments de droite CR-PC et CC-PC. Nous constatons que la distan- 
ce CR-PC diminue au cours de la flexion. Mais surtout, en même temps, 
la distance CC-PC (qui correspond au rayon de courbure) diminue davan- 
tage, puisque la courbure augmente dans la partie postérieure du condyle 
fémoral. 


Le centre de courbure se rapproche donc du centre de rotation. En appli- 
quant l'équation IV.2 p. 238, nous constatons que le dénominateur dimi- 
nue plus rapidement que le numérateur. Il s'ensuit que Iyov augmente et 
donc que la composante de glissement s’accroît au cours de la flexion, 


comme nous l’avons postulé au point 1.1.1. 


Dans la Fig. IV.10 p. 245, nous utilisons deux référentiels différents déte- 
rminés par le tibia et le fémur respectivement. Il faut remarquer que, dans 
les deux cas, les centrodes et les développées sont identiques. Leurs diffé- 
rences formelles proviennent exclusivement du changement de réfé- 
rentiel : il s’agit du même mouvement. 


Concernant le déplacement du point de contact, le diagramme de la 
Fig. IV.11 nous montre qu'il recule (Draganich et al., 1987). Les distances 
entre les points de contact successifs diminuent à mesure que la flexion 
augmente. Cela correspond au modèle de l’indice de mouvement qui indi- 
que dans cette phase une prépondérance de la composante de 
glissement ; le point de contact au niveau de la surface articulaire concave 
ne se déplace presque plus. Ce phénomène a été confirmé expérimentale- 
ment par Nisell (1985) et Iwaki et al. (2000). 


88338 
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Fig. IV.11 
Diagramme indiquant le déplacement du point de contact fémorotibial pendant la flexion. 
L'axe Y montre le déplacement relatif en fonction du diamètre antéropostérieur du plateau 
tibial. À 100 %, le point de contact se trouverait sur le bord antérieur du plateau tibial (Nisell, 
1985). 

La pente élevée de la courbe pendant les 30 premiers degrés indique un déplacement rapide 
du point de contact vers l'arrière. En fin de flexion, la pente de la courbe s’aplatit, n'indiquant 
plus qu'un faible déplacement du point de contact : il s'agit d’un glissement presque pur. 
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1.15 Comportement de roulement-glissement des condyles 
latéral et médial 


Les condyles latéral et médial se distinguent par leur morphologie. Com- 
me nous allons le voir, cette différence constitue l’un des facteurs respon- 
sables de la rotation automatique du genou. En ce qui concerne la 
courbure, la plus grande différence se situe dans la partie inféro-antérieu- 
re, dans la zone la moins incurvée. Le condyle latéral y présente une cour- 
bure moins marquée que le condyle médial. Comme indiqué dans la 
Fig. IV.12, le rayon de courbure (r) est plus grand dans cette zone. 


Généralement, cette différence de courbure sert à expliquer le roulement 
plus important du condyle latéral, ce qui serait responsable de la rotation 
automatique. Cette explication est nécessaire mais non suffisante. Elle se- 
rait juste s’il existait un mouvement de roulement pur. Mais comme une 
composante de glissement apparaît également, il faut tenir compte de la 
localisation du centre de rotation : la développée et la centrode détermi- 
nent ensemble le comportement de roulement-glissement. 
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Le rapport des deux paramètres est exprimé par l'indice de mouvement | 











(Imov). La Fig. IV.12 montre clairement que, dans le cas du condyle 
IMov D 0,2 
IMov 0,5 cc 
CC 
r | 
CR r 
CR 
PC PC 
| 
Médial Latéral | 


Fig. IV.12 

Représentation schématique d’un modèle du genou. La centrode (CR) et la développée (CC) montrent la différence de 
roulement-glissement entre le condyle latéral et le condyle médial en début de flexion. 

Au niveau du condyle latéral, le rayon de courbure (r ) est significativement plus grand en début de flexion, et la dis- 
tance CR-PC est plus petite. Lorsque la flexion augmente, les indices respectifs se rapprochent (la différence entre les 
courbes du côté latéral et du côté médial diminue — zone grisée du graphique) et tendent vers l'unité. 

Le déplacement du point de contact est plus important au niveau du condyle latéral, ce qui indique également une com- 
posante de roulement plus grande dans le compartiment latéral. | 
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latéral, le rayon de courbure (distance CC-PC) est plus grand dans la zone 
concernée par l'extension, et que le centre de rotation (CR) se situe nette- 
ment plus bas que sur le condyle médial. Cette différence détermine 
l'orientation spatiale de l’axe de mouvement ; elle est l’expression de la ro- 
tation automatique du genou. Nous y reviendrons en détail lorsque nous 
aborderons la cinématique tridimensionnelle. On peut également en dé- 
duire que, dans le compartiment latéral, le point de contact se déplace 
plus que du côté médial. Cet aspect a été confirmé par Wretenberg et al. 
(2002) dans une expérience réalisée par RMN sur le vivant. 


Au début de la flexion, le condyle latéral présente un indice de mouve- 
ment significativement plus faible que le condyle médial. On peut suppo- 
ser qu’à partir d’un angle de flexion d’environ 30° à 40°, les deux condyles 
ont à peu près le même indice de mouvement. À partir du moment où l’in- 
dice est identique latéralement et médialement, la rotation automatique 
est terminée. Lorsque la flexion progresse davantage, la valeur des deux 
indices augmente et s’approche de l’unité, ce qui indique la prépondéran- 
ce de la composante de glissement. 
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1.1.6 Influence des ligaments croisés sur l'amplitude de 
mouvement et la stabilité de l'articulation du genou 


Nous avons vu que, dans un système de deux bielles croisées, le mouve- 
ment dépend de la distance entre les points d'insertion des bielles au ni- 
veau du segment mobile et également de la longueur des deux bielles. On 
peut donc raisonnablement supposer que toute modification des points 
d'insertion et de la longueur des ligaments croisés a un effet certain sur la 
cinématique et par conséquent sur l'amplitude de mouvement ainsi que la 
stabilité de l'articulation. 


Modification de l'angle d'insertion 


L’amplitude de mouvement de l'articulation du genou normale atteint en- 
viron entre 5° d'extension et 150° de flexion. En modifiant l’angle d’inser- 
tion qui détermine les points d'insertion proximale des ligaments croisés 
sur le fémur (A, P), on modifie également l’amplitude. Ainsi, si l’angle 
d'insertion passe de 40° à 60° (voir Fig. IV.13), le point d'insertion du li- 
gament croisé antérieur se déplace (A'). Le ligament possède une autre di- 
rection. L’amplitude de mouvement augmente, permettant une hyper- 
extension jusqu’à environ 30°. La zone grisée de la figure montre com- 
ment la forme du condyle devrait changer pour permettre une telle mobi- 
lité. Cet exemple souligne la relation étroite qui existe entre les ligaments 


croisés et la forme des condyles. 


Modification de la longueur du ligament 


La modification de la longueur des ligaments croisés peut avoir une gran- 
de influence sur l'amplitude et la stabilité de l'articulation. En appliquant 
la méthode des tangentes, on remarque clairement la relation entre la 
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Fig. IV.13 

Représentation schématique de la modification de l'amplitude de mouvement dans l'articulation fémorotibiale suite à 
l'augmentation de l'angle d'insertion de 40° (Fig. A) à 60° (Fig. B). Il en résulte un déplacement du point d'insertion 
proximal du ligament croisé antérieur (A —> A'). La direction initiale et la longueur du ligament changent. Cela mène à 
une augmentation considérable de l'amplitude d'extension et à une réduction simultanée de l'amplitude de flexion. 

La zone grisée de la Fig. B montre la forme initiale de l'extrémité distale du fémur. La zone en blanc montre la forme 
que le fémur devrait adopter pour que, dans une telle disposition, l'amplitude de mouvement soit possible. 
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Forme originale des condyles 
Se pEn an Forme virtuelle des condyles 


Fig. IV.14 
Conséquences possibles d'une modification de la longueur du ligament croisé antérieur. 


Dans la Fig. A, le ligament croisé antérieur a été raccourci. Pendant la flexion, le plateau tibial suit la forme virtuelle du 
condyle dont la courbure est supérieure à la courbure existante (r, < r). Comme, en réalité, la forme du condyle ne 


change pas, nous observons une diminution de la mobilité en raison d'un effet came (zone en gris). | 
La Fig. B montre la sollicitation accrue de la corne postérieure du ménisque suite à la rupture du ligament croisé anté- 
rieur. 

| 
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morphologie des ligaments croisés et la forme des condyles. Une modifi- 
cation de la longueur d’un ligament croisé, par exemple suite à une inter- 
vention chirurgicale, induit une nouvelle forme, virtuelle, du condyle 
(voir Fig. IV.14 p. 249). En réalité, la forme des condyles ne change pas. Il 
s’ensuit une inadéquation entre la longueur du ligament et la forme réelle 
du condyle. La forme virtuelle du condyle est également caractérisée par 
un changement local du rayon de courbure. 


Si le rayon de courbure virtuel est plus petit et, par conséquent, la courbu- 
re virtuelle plus prononcée que la courbure réelle, nous observons un ef- 
fet came (zone grisée dans la Fig. IV.14 p. 249) : les ligaments croisés 
sont fonctionnellement adaptés à induire des déplacements autour d’un 
rayon de courbure virtuel plus petit (r, < r). Il en résulte les conséquences 
cliniques suivantes : 


* une diminution de l’amplitude de mouvement, notamment en 
flexion ou en extension complète ; 

* une augmentation locale de la force de compression des surfaces 
articulaires provoquant, à plus long terme, des lésions chroniques 
du cartilage ou du ménisque ; 

° une rupture du ligament ; 

*__une adaptation de la longueur du ligament ne peut être exclue. 


Un rayon de courbure virtuel plus grand — autrement dit, une courbure 
virtuelle moins importante que la courbure réelle — provoque une insta- 
bilité caractérisée par les conséquences cliniques suivantes : 


* une augmentation du jeu articulaire au niveau local, par exemple 
mouvement de tiroir, plus grande amplitude d’extension, etc. ; 


+ __ des problèmes méniscaux (voir Fig. IV.14B p. 249). 


Dans les deux cas, l’axe de mouvement est déplacé pendant une phase 
donnée de la plage articulaire, ce qui crée une nouvelle situation mé- 
canique puisque les bras de levier de toutes les forces qui s'appliquent à 
l'articulation sont modifiés. 


1.1.7  Synergies musculaires des ligaments croisés 


Parmi les muscles qui croisent l'articulation fémorotibiale, certains, com- 
me le muscle quadriceps fémoral, les muscles ischiocruraux ou encore les 
deux chefs du muscle gastrocnémien, ont un effet sur les ligaments croi- 
sés (Baratta et al., 1988 ; Solomonow et al., 1989 ; Hirokawa et al., 1991 ; 
O'Connor, 1993 ; Dürselen et al., 1995). De manière générale, il y a une sy- 
nergie entre un muscle et un ligament lorsque le muscle, en se contrac- 
tant, peut détendre le ligament. C’est notamment le cas lorsque la 
direction de traction du muscle correspond approximativement à celle du 
ligament (voir Fig. IV.15). 


Dans une expérience réalisée sur des préparations anatomiques, 
Hirokawa et al. (1991) ont pu montrer qu’en exerçant une traction sur les 
tendons des différents muscles examinés, le tiroir antérieur induit par la 
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Fig. IV.15 
Schéma de la synergie entre le ligament croisé antérieur (LCA) et les muscles ischiocruraux 
(flèche rouge). La contraction de ces muscles détend ce ligament. 
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Fig. IV.16 
Translation du tibia dans différentes positions de flexion de l'articulation du genou. En ex- 
tension, une traction isolée du muscle quadriceps fémoral ne provoque qu'un faible tiroir an- 
térieur, mais celui-ci augmente jusqu'à 6,5 mm entre 30° et 45° de flexion. À partir de 80° 
de flexion, on observe un tiroir postérieur. Sous l'influence d'une tension de 60 N sur les 
muscles ischiocruraux, la translation antérieure diminue nettement à partir de 15° (Hiro- 
kawa et al., 1991). 


tension du muscle quadriceps fémoral était réduit par la cocontraction 
des muscles ischiocruraux, et ce surtout entre 15° et 80° de flexion. Entre 
0° à 15° de flexion, la cocontraction était inefficace. Le diagramme de la 
Fig. IV.16 nous montre que, dans ce dernier cas, la contraction des mus- 
cles ischiocruraux ne semble pas nécessaire pour réduire la tension du li- 
gament croisé antérieur. En effet, dans cette phase, le tibia est déjà 
postériorisé sous la contraction du muscle quadriceps fémoral. 
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Dürselen et al. (1995) ont examiné l'influence de la musculature sur les li- 
gaments croisés en réalisant des mouvements passifs et actifs simulés sur 
9 préparations anatomiques. L'effet le plus significatif (la plus grande dif- 
férence entre le mouvement passif et le mouvement actif simulé) sur les 
deux ligaments croisés a pu être démontré pour le muscle quadriceps fé- 
moral. La mise en tension de ce muscle tend le ligament croisé antérieur 
et détend le ligament postérieur. Cette influence est particulièrement si- 
gnificative entre 20° et 60°. D’après cette étude, le muscle gastrocnémien 
n’a aucun effet déterminant sur le ligament croisé antérieur, mais il tend 
le ligament croisé postérieur entre 40° et 110° de flexion. La mise en ten- 
sion des muscles ischiocruraux n’a été réalisée qu’à partir de 70° de 
flexion. Jusqu'à la fin de la flexion complète, ils déchargent le ligament 
croisé antérieur tandis qu’ils mettent en tension le ligament croisé posté- 
rieur (voir Fig. IV.17). 





À l’aide d’un modèle mathématique bidimensionnel, O'Connor (1993) a 
examiné l'influence de la cocontraction de plusieurs muscles sur la dé- 
charge des ligaments croisés (voir Fig. IV.18 p. 254). Lorsque le muscle 
quadriceps fémoral et les muscles ischiocruraux sont contractés simulta- 
nément, on obtient selon ce modèle, pour une flexion de 22°, un point 
d'équilibre où le relâchement est maximal pour les deux ligaments. En 
dessous de 22° et jusqu’en extension complète, l’action du muscle quadri- 
ceps fémoral domine et met le ligament croisé antérieur en tension. Au- 
delà de 22° de flexion, les muscles ischiocruraux dominent et mettent 
progressivement en tension le ligament croisé postérieur. 
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Toujours selon O'Connor, lors d’une contraction simultanée du muscle 
quadriceps fémoral et du muscle gastrocnémien, le ligament croisé anté- 
rieur est mis en tension de façon significative sur toute l’étendue du mou- 
vement. Dans ce modèle, le cas le plus avantageux est représenté par la 
cocontraction du muscle quadriceps fémoral, des muscles ischiocruraux 
et du muscle gastrocnémien à partir d’une flexion de 20°. À partir de cet 
angle de flexion, la cocontraction de ces muscles soulage les deux liga- 
ments croisés. 


Kingma et al. (2004) ont constaté que, lors de la cocontraction du muscle 
quadriceps fémoral et des muscles ischiocruraux, le signal de l'EMG 
| n’augmentait pas de manière proportionnelle dans les deux groupes mus- 
| culaires lors d’une augmentation du moment d’extension dans l’articula- 
tion du genou. L'augmentation du signal EMG a toujours été 
significativement moins importante pour les muscles ischiocruraux 
(p < 0,001). 


En résumé, nous pouvons dire que c’est surtout en flexion que le ligament 
croisé antérieur est soulagé par les muscles ischiocruraux. Lors de la con- 
traction de ces muscles, le tibia est tiré en arrière et le ligament est déten- 
du (voir Fig. IV.15 p. 251). Un rôle essentiel pourrait incomber au tendon 
du muscle semi-membraneux qui s'attache directement au bord posté- 
rieur du plateau tibial. 











1 Articulation fémorotibiale 253 | 


————_—_—_—_—_—_—_—…—…—————— 


3,0 Déformation moyenne du LCA | 





0 20 40 60 80 100 120 


Angle de flexion [°] 


L'articulation du g 











Déformation moyenne du LCP 


Déformation [% par rapport à la longeur à 60° de flexion] 


Passif 

Quadriceps fémoral 
—-—-— Muscles ischiocruraux 
| 5 nn in en et Gastrocnémien 








0 20 40 60 80 100 120 
Angle de flexion [°] 


Fig. IV.17 

Valeurs moyennes indiquant l'impact par rapport au mouvement passif (rouge) de différents muscles (muscle quadri- 
ceps fémoral, muscles ischiocruraux, muscle gastrocnémien) sur la tension du ligament croisé antérieur (en haut) et 
postérieur (en bas). Le muscle quadriceps fémoral montre la différence la plus importante par rapport au mouvement 
passif. Il a un effet antagoniste sur le ligament croisé antérieur et un effet synergique sur le ligament croisé postérieur. 
(D'après Dürselen et al., 1995.) 


Dans ce contexte, le muscle quadriceps fémoral agit comme un antagonis- 
te. Il met le ligament croisé antérieur en tension tandis qu’il détend le li- 
gament croisé postérieur. Puisque la rupture du LCA est souvent 
accompagnée d’une atrophie du muscle quadriceps, cet aspect peut avoir 


son importance lors de la rééducation et mérite d’être pris en compte dans 
le choix des exercices de renforcement musculaire. 
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Fig. IV.18 
Représentation schématique d’un modèle montrant les rapports synergique et antagoniste 
entre les muscles et les ligaments croisés (d'après O'Connor, 1993). 


Pour terminer, ajoutons que cette synergie entre les différents muscles et 
les ligaments ne se place pas uniquement sur un plan mécanique ; elle est 
également d’ordre neurologique. Cet aspect est connu surtout en ce qui 
concerne la relation entre le ligament croisé antérieur et les muscles is- 
chiocruraux (Solomonow et al., 1987 ; Baratta et al., 1988 ; Hirokawa et 
al., 1991). Ce principe peut être appliqué à d’autres ligaments. 


1.2 Ligaments collatéraux 


1.2.1  Cinématique et ligaments collatéraux 


En raison de leurs bras de levier et de leur module d’élasticité relative- 
ment élevé, les ligaments collatéraux constituent les freins passifs princi- 
paux qui s'opposent aux mouvements latéraux du genou, comme le varus 
ou le valgus. À l'instar des ligaments croisés, les ligaments collatéraux 
peuvent être analysés et examinés par un modèle bidimensionnel idéalisé. 


Menschik (1977) propose un modèle dans lequel les ligaments collatéraux 
et les ligaments croisés sont projetés dans le plan sagittal. Il en résulte une 
disposition très schématique illustrée dans la Fig. IV.19. Ce modèle nous 
permet de considérer les deux ligaments collatéraux comme un système 
de deux bielles croisées supplémentaire dont le point d’intersection se 
confond, en théorie, avec celui des ligaments croisés. 


Une autre possibilité pour analyser la fonction des ligaments collatéraux 
serait de situer leurs insertions le plus près possible du centre du cercle 
qui épouse la partie postérieure des condyles. En raison de l’effet came, 
les ligaments sont mis en tension en extension. Si la flexion augmente, le 
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Fig. IV.19 
Schéma du modèle proposé par Menschik pour la fonction des ligaments collatéraux. Les ligaments forment un deuxiè- 


me système de bielles croisées dont le point d'intersection se confond idéalement avec celui des ligaments croisés 
(Menschik, 1977). 








Fig. IV.20 

Modèle des ligaments collatéraux et de leurs insertions au centre d’un cercle qui épouse la partie postérieure du condyle. 
Au niveau de la partie antérieure du condyle, le rayon de courbure est plus grand, ce qui produit une came (zone en 
gris). En extension, cette disposition provoque un effet came et les ligaments se tendent. Lors de la flexion, le centre 
de rotation (CR) se rapproche progressivement du centre de courbure (CC). Les deux centres se rapprochent du plateau 


tibial et les ligaments se détendent. 
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centre de rotation se rapproche du centre de courbure, ce qui engendre un 
glissement quasi pur. Pour ne pas entraver le mouvement dans cette 
position, les ligaments ne peuvent s’insérer qu’à un seul endroit : au ni- 
veau du centre de rotation ou du centre de courbure (voir Fig. IV.20 
P. 255). 

En position neutre, le ligament collatéral fibulaire est orienté du haut vers 
le bas et de l’avant vers l'arrière, le ligament collatéral tibial se dirige du 
haut vers le bas et de l'arrière vers l’avant. Ce modèle certes très simplifié 
permet néanmoins d'expliquer certains phénomènes cliniques, comme 
l'agrandissement du tiroir après une rupture simultanée du ligament croi- 
sé antérieur et du ligament collatéral tibial, les deux ligaments ayant la 
même direction. Il explique également la rupture combinée assez fré- 
quente du ligament croisé postérieur et du ligament collatéral fibulaire. 


1.2.2  Synergies musculaires des ligaments collatéraux 


Dans le plan frontal, le ligament collatéral fibulaire est soutenu par le 
tractus iliotibial et le muscle biceps fémoral. Cette synergie sera décrite 
en détail lors de l’analyse de l’équilibre du genou dans le plan frontal (voir 
point 1.5 p. 278). Le ligament collatéral tibial est surtout détendu par le 
biais des muscles de la patte d'oie. Lors des mouvements dans le plan 
transversal, les ligaments collatéraux sont soulagés par les rotateurs in- 
ternes du genou, alors que la contraction des rotateurs externes les met en 
tension. 


1.3 Cinématique tridimensionnelle 


Le mouvement principal de l'articulation fémorotibiale se réalise dans le 
plan sagittal. Cela nous conduit souvent à décrire les mouvements de cette 
articulation comme ayant lieu exclusivement dans ce plan choisi somme 
tout un peu idéalement. Or, il ne faut pas oublier qu’une telle situation 
correspondrait à un cas particulier (voir chapitre I point 3.5 p. 30). Le cli- 
nicien peut remarquer que, vers la fin de l'extension, il n’est presque plus 
possible d’exécuter un mouvement sagittal pur. De toute évidence, l’arti- 
culation fait un mouvement tridimensionnel par rapport à son référentiel 
anatomique. La composante associée la plus évidente dans cette phase est 
la rotation axiale. Elle a été décrite par les FRERES WEBER dès 1836. Ce 
phénomène a connu les noms les plus divers : verrouillage, rotation 
automatique, vissage, screw-home mechanism, etc. Aujourd’hui, le ter- 
me de rotation automatique s’est plus ou moins imposé. Nous allons 
voir plus loin que, outre cette rotation, il existe une composante de mou- 
vement dans le plan frontal. 


1.3.1 Rotation automatique 


Lors des derniers degrés d’extension du genou, tous les ligaments sont 
progressivement mis en tension. L’articulation se rapproche de la posi- 
tion verrouillée et les mouvements associés deviennent maximaux. Ce 
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Schémas de mouvements possibles lors de la rotation externe ou interne forcée avec un mo- 
ment de 3 Nm pendant le mouvement de flexion/extension. Même en extension complète, 
une certaine rotation peut être induite. Cela signifie que, dans cette position, une rotation 
axiale libre serait encore possible. (Modifié d'après Blankevoort et al., 1985, 1988.) 


phénomène apparaît environ pendant les 20 derniers degrés d'extension 
et induit plus ou moins 14° de rotation. Nous allons y revenir au point sui- 
vant. Dans cette phase, le ligament croisé antérieur semble jouer un rôle 
dominant puisqu'il tend à rapprocher ses points d'insertion, ce qui dé- 
clenche une rotation externe. 


Toutefois, nous pouvons supposer que le ligament croisé antérieur 
n’est pas le seul à provoquer cette rotation automatique. D’autres facteurs 
comme les forces ligamentaires et musculaires et la présence des 
ménisques participent également à ce phénomène, sans oublier la mor- 
phologie des surfaces articulaires. Lorsque nous avons décrit l'indi- 
ce de mouvement, nous avons déjà mentionné la différence qui existe 
entre les condyles latéral et médial. La Fig. IV.12 p. 247 nous montre, par 
ailleurs, que les développées des deux condyles ne sont pas identiques. 


Blankevoort et al. (1985, 1988) ont pu démontrer que la rotation automa- 
tique dépend très fortement des forces externes. Cela signifie que le 
verrouillage ne constitue pas une notion si contraignante et qu'il ne se fait 
pas toujours selon le même schéma. Par exemple, si un moment rotatoire 
interne passif est appliqué en flexion et qu’il est maintenu lorsque l'arti- 
culation est amenée en extension, l'amplitude de rotation automatique di- 
minue. Sous l'influence d’un moment de rotation externe, la direction de 
la rotation automatique se modifierait : une rotation interne a lieu lors de 
l'extension (voir la courbe du bas dans la Fig. IV.21). En outre, on peut re- 
marquer que les deux courbes de cette figure ne se rejoignent pas au 
même point sur l'axe des ordonnées. Cela signifie qu’en extension 
complète, une rotation axiale serait possible. 
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Analyse tridimensionnelle des mouvements associés 
pendant la flexion/extension 


Détermination de l'axe et de son déplacement 


Chaque articulation tourne, pendant une période déterminée, autour d’un 
seul axe. Si l’on considère que l'exécution d’un mouvement demande un 
certain temps, il faut admettre que, pendant ce temps, l’axe peut changer 
en orientation et en localisation. C’est ainsi que l’on obtient une axode. 
Pour simplifier, nous n’examinons, en général, que des parties de l’axode. 
La littérature cite plusieurs axes différents, mais en fait, il s’agit d’un seul 
et même axe qui, pendant la durée du mouvement, change de position 
spatiale. 


Au point 1.1.5 p. 247, nous avons formulé les bases de la cinématique tri- 
dimensionnelle en proposant l'indice de mouvement sous une forme 
théorique pour une articulation idéalisée. La Fig. IV.22 montre le dépla- 
cement du centre de rotation dans un plan parasagittal médial et latéral. 
Il s’agit en fait des points de percée de l’axe instantané et nous pouvons en 
déduire la position tridimensionnelle de l’axe et son déplacement. Ce fait 
a été confirmé expérimentalement entre autres par De Lange et al. (1982), 
Blankevoort et al. (1990), Klein et al. (1993), Van Sint Jan et al. (2002) et 
Mannel et al. (2004). 


La Fig. IV.23 montre une vue tridimensionnelle schématique du déplace- 
ment de l’axe hélicoïdal pour l’articulation du genou. Pour la simplicité de 
la lecture, seules quelques étapes sont représentées. Les points d’intersec- 
tion des axes successifs sont regroupés dans un volume assez réduit. Nous 
pouvons supposer qu'il s’agit du point d’intersection des ligaments croi- 
sés. Nous observons également qu’en extension complète, l’axe est orienté 
de médial vers latéral, de haut en bas et d’avant en arrière. Il en résulte un 
mouvement combiné de flexion, rotation interne et adduction (varisa- 
tion) du tibia et, par conséquent, de l'articulation du genou. La Fig. IV.23 
indique également que, au fur et à mesure que la flexion augmente, les 
mouvements associés diminuent. 


Pour mieux pouvoir évaluer le changement de l'orientation de l’axe pen- 
dant le mouvement, les axes successifs sont projetés dans un plan frontal 
et transversal. L'analyse du plan frontal (voir Fig. IV.24a p. 260) nous 
montre que l’obliquité de l’axe en extension complète décrit un angle d’in- 
clinaison d’environ 40° par rapport au plan transversal. Cela signifie que 
le rapport entre la flexion et la rotation interne est presque de 1:1, pour 
autant qu’on néglige l’angle de déclinaison. Ce rapport diminue rapide- 
ment et, à environ 20° de flexion, il n’existe presque plus de rotation axia- 
le. 


L'analyse de l’angle de déclinaison dans le plan transversal (voir 
Fig. IV.24b p. 260) indique une adduction (varisation) de l'articulation en 
début de flexion qui diminue rapidement. 
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Fig. IV.22 

Points de percée de l'axe hélicoïdal de l'articulation du genou avec un plan parasagittal mé- 
dial et latéral. En extension complète, le point d'intersection médial (CRmg4) se situe claire- 
ment au-dessus du point d'intersection latéral (CRL+). Pendant la flexion, l'axe se place 
dans le plan transversal. Par ailleurs, le point d'intersection médial se déplace moins vers 
l'arrière que le latéral. 
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Fig. IV.23 

Schéma tridimensionnel du déplacement de l'axe hélicoïdal d'une articulation du genou droit 
dans une vue postérolatérale. L'axe indiqué en rouge décrit le début du mouvement de 
flexion. Il se dirige de dedans en dehors, de haut en bas et d’avant en arrière. Ce mouve- 
ment correspond à l'association des mouvements de flexion/rotation interne/adduction. 
Lorsque la flexion augmente, les mouvements associés diminuent : l'axe se rapproche du 
plan transversal. 


Van Sint Jan et al. (2002) ont déterminé cet axe à partir de 16 positions 
de flexion sur une préparation anatomique. Le résultat est eprésenté dans 
la Fig. IV.25 p. 261. Dans cette étude, une reconstruction tridimension- 
nelle des structures osseuses a été réalisée grâce à la tomodensitométrie 
(CT-scan). Cela permet une bonne visualisation des différentes positions 
de l’axe par rapport à l'articulation. 


Les données expérimentales nous permettent de décrire en début de 
flexion un axe orienté de dedans en dehors, de haut en bas et d’avant en 
arrière. Il correspond à un mouvement de flexion combiné avec une rota- 
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Céphalique (a) Plan frontal 


Extension 






Flexion 
environ 40° 


Latéral 





(b) Plan transversal 


Antérieur 


Extension 






environ 15° 


Flexion Latéral 





Fig. IV.24 

Projection des axes hélicoïdaux d'une articulation du genou dans le plan frontal (a) et trans- 
versal (b). Elle permet d'illustrer les évolutions des angles d'inclinaison et de déclinaison et 
de déterminer la répartition des mouvements associés. L'importance de l'angle d’inclinaison 
au début de la flexion indique qu'à ce moment la rotation interne associée a presque la 
même amplitude que la flexion. Lors de la flexion, les mouvements associés diminuent 
progressivement : l'articulation se déverrouille lentement. 


tion interne et une adduction. L'extension est accompagnée d’une rota- 
tion externe et d’une abduction, la rotation externe étant la rotation 
automatique. L’amplitude pour la rotation associée se situe aux environs 
de 15° à 20°. L’abduction associée atteint à peine 5°. À mesure que la 
flexion augmente, les mouvements associés diminuent. En fonction de la 
préparation anatomique et des conditions expérimentales, les mouve- 
ments associés tendent à disparaître à un angle de flexion d'environ 20° à 
40°. Pendant le mouvement, l’axe se déplace vers l’arrière en raison de la 
composante de roulement. Cependant, cette postériorisation n’est pas le 
seul paramètre déterminant pour le roulement. Il serait erroné de conclu- 
re qu’un grand déplacement vers l'arrière correspond à une grande com- 
posante de roulement. Comme pour l'indice de mouvement, il faut 
également prendre en compte le rapport entre la position du centre de ro- 
tation et le rayon de courbure correspondant (voir point 1.1.4 p. 244). 
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Fig. IV.25 

Orientation et localisation de l'axe hélicoïdal de l'articulation fémorotibiale et des structures osseuses. (D'après Van Sint 
Jan et al., 2002.) Au début de la flexion, l'axe est oblique et orienté de dedans en dehors et de haut en bas (rouge). 
Cela correspond à une rotation automatique (rotation interne en flexion). En flexion, l'axe se rapproche du plan trans- 
versal et il se postériorise, la postériorisation étant plus importante du côté médial que du côté latéral (voir également 
Fig. IV.22 p. 259). Dans le plan transversal, l'axe tend à s'orienter de dedans en dehors et d'avant en arrière, ce qui 
correspond à la petite composante d’adduction qui accompagne la flexion. 


Importance clinique de la cinématique 3D de l'articulation du genou 


Blankevoort et al. (1985, 1988) ont démontré que des forces externes in- 

+ fluencent la cinématique de l'articulation du genou (voir point 1.3.1 p. 

256). Cet aspect peut avoir son importance, par exemple dans un mé- 
canisme lésionnel impliquant une composante de rotation. 


La cinématique peut également être modifiée par des forces internes, par 
exemple lors d’une insuffisance des ligaments croisés. En général, il est 
admis que, lors d’une telle insuffisance, l’amplitude de mouvement est 
augmentée. Ce phénomène est appelé instabilité. En utilisant la radiosté- 
réométrie sur 10 patients, Kärrholm et al. (1988) ont pourtant démontré 
que les amplitudes des mouvements associés n’augmentaient pas, mais 
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* Pour l'importance de 
la position du centre de 
rotation, voir également 
Fig. I.4 p. 10. 
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Fig. IV.26 

Influence du ligament croisé antérieur (LCA) sur la rotation automatique et l'abduction/ad- 
duction de l'articulation du genou pendant un mouvement actif simulé. L'influence du liga- 
ment sur l'amplitude et le comportement de la composante de rotation ne devient apparente 
qu'à partir d'une flexion d'environ 15°. Quant à l'amplitude des mouvements associés, elle 
diminue particulièrement pour la rotation. (Modifié d'après Klein et al., 1993.) 


au contraire diminuaient. Klein et al. (1993) ont obtenu les mêmes résul- 
tats sur 5 préparations anatomiques examinées par électrogoniométrie 
3D (voir Fig. IV.26). Pour Mannel et al. (2004), les mouvements associés 
changent peu après une ablation des LCA. 


Cette contradiction apparente par rapport à la définition de l'instabilité 
pourrait s'expliquer par le fait que le clinicien se réfère à des tests spécifi- 
ques comme le test de Lachman, le test du tiroir ou le pivot-shift test, et 
non pas aux amplitudes des mouvements associés. Dans le cas d’une in- 
suffisance complète du ligament croisé antérieur, Mannel et al. (2004) 
décrivent un déplacement de l’axe dans l’espace (changement de la loca- 
lisation). Le clinicien peut donc palper un plus grand déplacement du 
condyle à la périphérie de l'articulation. Cela s’explique par la plus grande 
distance entre la structure palpée et le centre de rotation (arc de cercle), 
alors que l’amplitude du mouvement (angle) reste la même*. 


Mouvements associés actifs et passifs 


Les axes hélicoïdaux successifs ainsi que les amplitudes des mouvements 
associés de l’articulation du genou ont été déterminés sur 5 préparations 
anatomiques à l’aide d’un goniomètre 3D à six degrés de liberté (Klein et 
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actif simulé 
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Fig. IV.27 


Exemple type illustrant le comportement de la rotation automatique dans l'articulation du 
genou pendant l'extension passive et active simulée. Au début du mouvement de flexion, 
l'amplitude est moins importante dans le mouvement passif et concerne une partie moins 
importante de la plage de flexion/extension. 


al., 1993). Pour comparer les mouvements associés à l'extension passive 
et active, l'extension a été réalisée de deux manières différentes. D’abord, 
l'articulation a été mobilisée en extension de manière passive, par un 
mouvement manuel appliqué à la jambe ; ensuite, l’extension a été réa- 
lisée par une traction sur le tendon du muscle quadriceps fémoral. Dans 
ce cas, nous parlons d’une extension active simulée. La traction utilisée 
était initialement d’environ 150 N. Lors d’expérimentations ultérieures, 
elle a même été augmentée jusqu’à 300 N. Cela pourrait être important 
dans la mesure où une telle force peut changer la sollicitation des structu- 
res anatomiques. Les mouvements associés (rotation ainsi qu’abduction/ 
adduction) ont été examinés pour les deux cas. 


* La rotation associée : la Fig. IV.27 montre le comportement de 
la rotation pendant un mouvement sagittal allant de 140° de flexion 
à la position zéro. Les conclusions suivantes peuvent en être tirées. 


La rotation automatique interne au début du mouvement de 
flexion (ou inversement rotation externe en fin d’extension) atteint 
une valeur d'environ 12° lors d'une extension active simulée. Elle 
est supérieure à celle obtenue lors de l’extension passive, où elle est 
d'environ 8°. Cette différence pourrait s’expliquer par une tension 
plus importante dans le ligament croisé antérieur suite à la con- 
traction simulée du muscle quadriceps. Puisqu’en extension le liga- 
ment croisé antérieur est tendu, il induit une rotation externe. Si 
cette tension augmente, en raison de la contraction du muscle qua- 
driceps, la rotation externe augmente également. 


L’allure non linéaire de la courbe indique que la rotation automati- 
que n’est pas liée de manière stricte au mouvement de flexion/ex- 
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tension. L'importance du couplage des composantes de 
mouvements diminue, ou bien augmente, progressivement. Cela 
est dû à la variation de tension des structures anatomiques impli- 
quées. 

Lors de la contraction active simulée, la rotation automatique 
s'étend sur une plage de flexion/extension plus grande : environ 
35° par rapport à environ 10° lors d’un mouvement passif. Cette 
différence pourrait trouver son explication également dans la ten- 
sion accrue exercée sur le ligament croisé antérieur. 

* L'adduction/abduction associée : la Fig. IV.28 montre que, 
lors du mouvement de flexion, il existe un mouvement d’adduction 
(varisation) du tibia et donc de l'articulation du genou. Dans la lit- 
térature spécialisée, cette association de mouvements n’est guère 
décrite. 

La différence entre le mouvement passif et le mouvement actif simulé 
semble moins importante que dans le cas de la rotation. Dans notre exem- 
ple type, l'amplitude d’adduction est d'environ 5°, ce qui peut être consi- 
déré comme une valeur moyenne. 


À l'instar de la rotation associée, l’adduction n’est pas liée d’une manière 
directement proportionnelle à la flexion. De ce fait, le début de la courbe 
n’est pas linéaire non plus. 

L’adduction associée semble durer plus longtemps lorsqu'il s’agit d’un 


mouvement actif simulé. Cela s'explique probablement par une tension 
accrue des structures anatomiques impliquées. 


actif simulé 


Adduction [°] 
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Fig. IV.28 

Comportement des abduction et adduction associées dans l'articulation du genou pendant 
l'extension passive et active simulée. Dans le mouvement actif simulé, cette composante a 
lieu sur une plage de flexion plus étendue. 
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1.3.3 Rotation axiale libre 


Par le terme de rotation axiale libre, nous comprenons les mouvements de 
rotation du tibia dans le plan transversal qui ne sont pas des composantes 
de rotation associées à la flexion/extension. 


Localisation de l'axe 


Ë 


En général, on admet que l’axe de la rotation libre passe par la partie mé- 
diale du tubercule intercondylaire médial. Cette localisation a été confir- 
mée expérimentalement par De Lange et al. (1982) et Iwaki et al. (2000). 
La Fig. IV.29 montre la position légèrement médiale de l’axe. Il s’agit du 
point de percée de l’axe avec le plan transversal à hauteur du plateau ti- 
bial. À notre connaissance, l'orientation spatiale et sa variation pendant le 
mouvement de rotation n’ont pas encore été examinées et décrites expé- 
rimentalement. Toutefois, De Lange et al. (1982) ont pu démontrer que la 
position de l’axe dépendait de la position de flexion du genou dans laquel- 
le la rotation axiale est réalisée. 


Puisque l’axe se trouve du côté médial, le bras de levier des structures si- 
tuées à la partie latérale de l'articulation du genou est plus grand. Cela 
peut être vérifié facilement par la palpation : lors de la rotation libre du 
tibia par rapport au fémur, l’examinateur sent que le mouvement, l’arc de 
cercle balayé, est latéralement plus grand que du côté médial. Cela signifie 
également que le ménisque latéral doit être plus mobile que le ménisque 
médial (voir point 1.4 p. 271). 


Mouvements associés lors de la rotation axiale libre 


Pour Huson (1974), la convexité du plateau tibial latéral constitue un 
paramètre important lors de la rotation libre. Concernant le rôle des liga- 
ments croisés, sur lequel nous reviendrons plus tard, Huson s’est concen- 
tré sur la rotation interne (voir le point « Ligament croisé antérieur et 
convexité du plateau tibial latéral » p. 269). Cette rotation interne est ac- 
compagnée d’une antériorisation du condyle tibial latéral ou d’une 





Fig. IV.29 

L'axe de rotation axiale libre (CR) de l'articulation fémorotibiale se situe sur la face médiale 
du tubercule intercondylaire médial. Cette localisation est fonction de l'angle de flexion. Cet- 
te variation est indiquée en rouge clair. 
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Fig. IV.30 
La convexité du plateau tibial latéral provoque une descente du condyle fémoral latéral 


d'une distance d pendant la rotation interne. 


Flexion légère 
90° Flexion 


ation exy 
+ C7 
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Fig. IV.31 


Les possibilités de rotation du fémur suite à la descente du condyle latéral pendant la rota- 
tion interne du tibia. Le fémur bascule autour d'un axe antéropostérieur. Cet axe se situe 
dans le référentiel du tibia ; il ne change donc pas lorsque le fémur se déplace dans l'espace. 
En position neutre, nous obtenons une valgisation ; à 90° de flexion, une rotation externe 


du fémur. 
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postériorisation du condyle fémoral latéral. Le condyle tibial latéral étant 
convexe en direction antéropostérieure, ce mouvement provoque une 
descente du condyle fémoral latéral ou une montée du condyle tibial laté- 
ral (voir Fig. IV.30). 


Il s’agit donc d’un mouvement associé. Dans ce contexte, il est intéressant 
de réfléchir à la relation entre le tibia et le fémur. 


+ Regardons d’abord le mouvement du fémur par rapport au 
tibia soumis à une rotation axiale. Le glissement caudal du 
condyle latéral lors de la rotation interne du tibia provoque une ro- 
tation du fémur autour d’un axe antéropostérieur (a) se situant 
dans le référentiel du tibia. Dans le cas d’une position de flexion du 
genou à 90°, cet axe correspond assez exactement à l’axe longitudi- 
nal du fémur. Le fémur est amené en rotation externe. Lorsque 
le genou est presque en extension complète — la rotation axiale in- 
terne du tibia doit encore être possible —, la rotation du fémur 
autour de ce même axe A/P entraîne une valgisation de l’articu- 
lation du genou (voir Fig. IV.31). 

+ _ Supposons ensuite que le fémur reste fixe. Si le fémur n'effectue pas 
de mouvement associé en termes de valgisation ou de rotation ex- 
terne, c’est le tibia qui réalise une valgisation (abduction) pen- 
dant la rotation axiale interne. Ce cas est illustré dans la Fig. IV.32. 
L'on ne sait pas s’il existe une relation entre la valgisation physio- 





Valgisation 


Fig. IV.32 
Lorsque le fémur est fixé, la rotation interne du tibia associe une abduction. Ce mouvement 
correspond à une valgisation du genou. 
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logique du genou associée à la rotation interne du tibia et l’étiologie 
d’un valgus pathologique. 


Nous pouvons supposer que, pendant la rotation externe, il y a une asso- 
ciation inverse dans le sens de la varisation. À notre connaissance, ce cas 
de figure n’a pas encore été décrit dans la littérature. 


Influence des principaux ligaments 


Les quatre ligaments principaux de l'articulation du genou ont des zones 
d'insertion tridimensionnelles. Ils ne se situent donc jamais dans un seul 
plan et ont, de ce fait, une certaine influence sur la cinématique tridimen- 
sionnelle de l'articulation. 


V 





Lors de la rotation externe du genou fléchi, les ligaments croisés se dé- 
tendent et les ligaments collatéraux se tendent. Lors de la rotation inter- 
ne, ces tensions s’inversent. Ces relations ont été confirmées expéri- 
mentalement par Blankevoort et al. (1991). De ce fait, la pression sur le 
cartilage fémorotibial augmente en rotation en raison de ces ligaments. 
Parallèlement, l’antagonisme entre les ligaments croisés et les ligaments 
collatéraux confère une certaine stabilité à l'articulation dans les différen- 
tes positions articulaires. 
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Fig. IV.33 

Représentation de l'influence des ligaments de l'articulation du genou lors de la rotation axiale libre. La rotation externe 
| (RE) met en tension les ligaments collatéraux, alors que la rotation interne (RI) tend les ligaments croisés. Dans les 
deux cas, la pression au niveau des surfaces de contact augmente. (D'après Müller, 1983.) 
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Ligament croisé antérieur et convexité du plateau tibial latéral 


Müller (1983) se réfère à Menschik lorsqu'il note que les ligaments croisés 
sont déjà tendus en position de rotation neutre. Si l’on part du principe 
que le ligament croisé antérieur freine le mouvement de roulement pen- 
dant la flexion, il subit constamment une certaine mise en tension. Dans 
ce cas, la rotation interne serait très limitée, c’est-à-dire à ce que la capa- 
cité de déformation du ligament rend possible. 


Puisque le ligament croisé antérieur s’insère à la partie médiale du condy- 
le fémoral latéral, la descente du condyle lors de la rotation interne pro- 
voque une détente relative du ligament, permettant ainsi une plus grande 
rotation interne (voir Fig. IV.34). 


pe 
€ 





Les muscles de la rotation axiale 


La fonction rotatoire des muscles qui croisent l'articulation du genou est 
= bien connue. Puisque ces muscles passent directement au contact de l’ar- 
; ticulation, ils peuvent être considérés comme des rotateurs directs. Or, si 
le membre inférieur a un point d’appui (par exemple l’appui du pied au 
sol), il n’est pas exclu que des muscles qui normalement influencent le | 
pied aient un effet sur l'articulation du genou, notamment lorsque la cuis- | 
se ou même le reste du corps sont sous l'influence d’autres forces (par | 
exemple induites par l’inertie). Ces muscles peuvent alors être considérés 
comme des rotateurs indirects de l'articulation du genou. 
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Descente du 
condyle latéral 


Fig. IV.34 


Représentation schématique de la détente du ligament croisé antérieur par la descente du 
condyle fémoral latéral le long de la convexité du condyle tibial latéral lors de la rotation 
interne du tibia. Pendant la rotation autour d'un axe a, le condyle fémoral latéral descend 
d'une distance d et le ligament croisé antérieur se détend. 
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Les rotateurs directs. Tous les muscles qui possèdent un bras de 
levier par rapport à l’axe de rotation axiale exercent un couple de 
rotation lors de leur contraction. Dans ce contexte, il serait impor- 
tant de savoir où se trouve cet axe, de même que la ligne d’action du 
muscle concerné. Nous pouvons supposer que ces relations se mo- 
difient pendant la flexion, ce qui ne facilite pas l’analyse. Si, en 
outre, nous tenons compte d’insertions plus complexes comme les 
trois insertions du muscle semi-membraneux, le modèle se compli- 
que davantage. C’est donc de manière simplifiée qu’il est possible 
de stipuler que le muscle biceps fémoral et le muscle tenseur du fas- 
cia lata agissent comme rotateurs externes, tandis que le muscle 
semi-membraneux, le muscle semi-tendineux, le muscle gracile, le 
muscle sartorius et le muscle poplité induisent une rotation inter- 
ne. 


Les rotateurs indirects. Comme indiqué précédemment, les 
muscles qui ne croisent pas directement le genou peuvent, sous 
certaines conditions, avoir une influence sur la rotation du genou. 
Lorsque le pied est en appui au sol, une contraction des muscles su- 
pinateurs provoque une rotation externe du tibia. Si le genou n’est 
pas en extension complète, donc s’il est déverrouillé, et si le fémur 
est fixé par une force, quelle qu’elle soit, cette situation provoque 
une rotation externe du genou. 


En ce sens, les muscles suivants peuvent être considérés comme 
étant des rotateurs externes indirects de l'articulation du genou : 


— le muscle tibial postérieur ; 
— le muscle long fléchisseur de l’hallux. 


Les muscles pronateurs peuvent être considérés comme des rota- 
teurs internes indirects, par exemple : 


— le muscle long fibulaire ; 
— le muscle court fibulaire. 


De plus amples explications sur les relations musculaires et leur rapport 
avec l'articulation sous-talienne seront fournies au chapitre suivant (voir 
notamment p. 374). 


Il reste à savoir si l’articulation du genou subit également des influences 
indirectes sur la rotation venant du haut. Théoriquement, de tels mé- 
canismes ne peuvent pas être exclus. 
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1.4 Les ménisques 


1.4.1 Morphologie, insertions, relations 


Voir Fig. IV.35 p. 272. 


Structures fibrocartilagineuses, les ménisques s’intercalent entre les con- 
dyles du fémur et le tibia. Ils se présentent comme une lame prismatique 
triangulaire recourbée en forme de croissant. Leur forme ressemble donc 
à un « C » ; le ménisque latéral étant plus fermé, on pourrait également le 
comparer à un « O ». 


Les deux ménisques sont reliés au plateau tibial par quatre petits liga- 
ments. D'un point de vue anatomique, les ménisques appartiennent donc 
davantage au plateau tibial qu’au fémur. Néanmoins, d’un point de vue 
fonctionnel, ils sont déformés par les mouvements des condyles fé- 
moraux. Comme le fémur effectue un mouvement de roulement-glisse- 
ment, les ménisques doivent s'adapter. Le roulement provoque un 
déplacement dans le sens antéropostérieur, alors que le glissement en- 
traîne un changement du rayon de courbure du condyle fémoral, auquel 
le ménisque doit également s'adapter. 


À la périphérie, les ménisques sont en relation avec la capsule articulaire ; 
latéralement, des renforcements capsulaires se dirigent vers la patella. 
Dans sa partie moyenne, le ménisque médial a une relation plus étroite 
avec la capsule. Une partie de ce lien entre le ménisque et la capsule se 
prolonge vers le tibia. Dans la littérature, cette structure est connue sous 
le nom de ligament coronaire (Arnoczky, 1990). L'ensemble que forment 
les fibres qui se dirigent vers le fémur et ce ligament est appelé ligament 
postérieur oblique (Müller, 1983). Ce ligament peut également être con- 
sidéré comme la partie postérieure du ligament collatéral tibial. 


Antérieurement, les deux ménisques sont reliés par le ligament transver- 
se du genou. Du ligament croisé postérieur partent des fibres qui s'éten- 
dent vers la corne postérieure du ménisque latéral (ligament de 
Wrisberg), alors que le ligament croisé antérieur envoie des fibres vers la 
corne antérieure du ménisque médial. Il existe aussi des rapports étroits 
entre le bord postérieur du ménisque médial et le tendon du muscle semi- 
membraneux ainsi qu’une relation lâche entre le bord postérieur du mé- 
nisque latéral et le muscle poplité. 


1.4.2 Composition des ménisques 


Les ménisques se composent pour environ 75 % d’eau, pour 20 % de fibres 
de collagène (notamment des fibres du type I), et pour 5 % de protéogly- 
canes, de glycoprotéines et d’élastine. Les fibres de collagène baignent 
dans une matrice hydrophile (gel). En ce qui concerne l'orientation des fi- 
bres de collagène, nous distinguons deux groupes : les fibres circulai- 
res et les fibres radiales (voir Fig. IV.36 p. 272). Les fibres circulaires 
forment la majeure partie du ménisque. En coupe, nous constatons que 
les fibres circulaires se trouvent plutôt à la superficie, alors que les fibres 
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Ligament collatéral tibial 


Ligament postérieur oblique 












Ligament coronaire 
Ménisque médial 
Attache de la corne antérieure du ménisque médial sur le tibia 


Attache du LCA sur la corne antérieure du ménisque médial 


Ligament croisé antérieur 


Ligament transverse du genou 








Attache de la corne antérieure 
du ménisque latéral sur le tibia 





Ménisque latéral 
Attache de la corne postérieure 
du ménisque latéral sur le tibia 


Ligament collatéral fibulaire 


Muscle poplité 







Vers le muscle 


FPS DEEE Er NE ET Ligament méniscofémoral antérieur (Ligament de Humphrey) 


Ligament croisé postérieur 


Ligament méniscofémoral postérieur (Ligament de Wrisberg) 
Attache de la corne postérieure du ménisque médial sur le tibia 


Fig. IV.35 
Vue supérieure d'un genou droit avec les ménisques et les structures ligamentaires associées. Aperçu des rapports ana- 
tomiques entre les ménisques et les structures avoisinantes. 


A B 





Fig. IV.36 
Vue supérieure (A) et coupe (B) d'un ménisque avec représentation schématique des fibres circulaires et radiales. 
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radiales se situent plus au centre du ménisque (Arnoczky, 1990 ; Tissakht 
et Ahmed, 1995). 


Du point de vue anatomique, soulignons encore que les ménisques ont 
une vascularisation qui se limite aux portions périphériques, en regard de 
la membrane synoviale et aux cornes. Le ménisque médial est vascularisé 
à raison de 10 à 30 % de sa largeur ; pour le ménisque latéral, la vascula- 
risation est comprise entre 10 et 25 % (Arnoczky et Warren, 1982). Cet as- 
pect peut avoir une importance clinique, car, après une lésion de cette 
partie méniscale, une guérison ne peut être exclue. 


1.4.3 Fonctions 


Transmission des forces 


0 = 


La transmission des forces du tibia vers le fémur est probablement l’une 
des fonctions les plus importantes des ménisques. Les paramètres qui in- 
fluencent cette transmission sont : la force elle-même, l'angle de flexion 
et le temps. Dans une plage de flexion de 0° à 90° et avec une force de 1335 
N, les deux ménisques transmettent au moins 50 % de la force totale. Ce 
chiffre peut diminuer jusqu’à 30 % lorsque le tibia glisse d'environ 3 mm 
vers l'arrière (tiroir postérieur). Des rotations interne et externe de 10° 
n’influencent pas la transmission des forces (Ahmed et Burke, 1983). 


La proportion de la force transmise par les ménisques varie également en 
fonction de l'importance de la force totale appliquée sur le genou. Comme 
indiqué dans le tableau IV.1, cette proportion diminue lorsque la force to- 
tale augmente. 


Part de la transmission des forces par compartiment [%] 





Force totale [N] Médial Lâteral 
SP PE RERO LUEUR 
445 82 69 
1335 77 62 
Tableau IV.1 


Proportion de force transmise par les ménisques médial et latéral par rapport à la force to- 
tale appliquée sur le genou (D'après Anmed et Burke, 1983). 


Augmentation des surfaces de contact 


= 


Fukubayashi et Kurosawa (1980) indiquent une surface de contact fé- 
morotibiale d'environ 10 cm? ; après l’ablation des ménisques, cette sur- 
face se réduit à environ 5 cm2. Dans cette étude, les surfaces ont été 
soumises à des forces très faibles, de l’ordre de 30 à 80 N. En revanche, si 
les contraintes augmentent jusqu’à 2668 N, la surface de contact peut at- 
teindre 20 cm2. Après une méniscectomie, la surface de contact dans le 
compartiment médial est réduite de 50 à 70 % (Ahmed et Burke, 1983). 
Le tableau IV.2 p. 274 indique la dimension des surfaces de contact et la 
part méniscale pour les deux compartiments. 
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Compartment médial [cm2] Compartment lâteral [cm2] 
Menisque Surface totale Menisque Surface totale 
7,3 12,0 8,6 11,2 
Tableau IV.2 


Part des ménisques dans la surface de contact totale pour chaque compartiment sous une 
force de 1335 N (D'après Ahmed et Burke, 1983). 


Diminution de la pression 


Le point précédent implique que, à force d’appui égale, les ménisques ré- 
duisent la pression entre le fémur et le tibia. 


Répartition des forces 


Amortissement 


Sans les ménisques, la force est transmise de manière punctiforme ; en 
présence des ménisques, les forces sont mieux réparties (voir les deux 
points précédents et Fig. IV.37). Après une méniscectomie, la répartition 
des forces sur les surfaces de contact restantes est plus irrégulière (Ahmed 
et Burke, 1983). Fukuda et al. (2000) ont constaté une augmentation de 
la contrainte de l’os sous-chondral après une méniscectomie. 


Puisque les ménisques se déforment sous l'effet d’une certaine contrainte, 
ils fonctionnent, à l'instar d’un cartilage normal, comm un système 
d'amortissement. Toutefois, leur coefficient d’élasticité ne s’élève qu’à en- 
viron 50 % de celui des fibres de collagène des ligaments et des tendons 
(Tissakht et Ahmed, 1995). 


Dans ce contexte, il est intéressant de constater que la plupart des mé- 
niscectomies conduisent, en l’espace de quelques années, à des phénomè- 
nes d’arthrose (Fairen et al., 1976). Cependant, d’autres facteurs, souvent 
inconnus, semblent également jouer un rôle dans ce processus. 


Fig. IV.37 
Représentation schématique de la répartition des forces dans l'articulation fémorotibiale par 


les ménisques. 
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Les autres fonctions des ménisques 


* Lubrification : les ménisques peuvent contribuer à la lubrifica- 
tion en améliorant la répartition du liquide synovial. 
+ Facteur stabilisateur pour la rotation axiale. 


1.4.4 Contraintes 


La compression étant la contrainte principale dans l’articulation fé- 
morotibiale, les ménisques sont naturellement soumis à des forces de 
compression. À l’intérieur, les ménisques sont cependant plutôt soumis à 
des contraintes de traction, puisqu'ils sont littéralement « chassés en 
dehors » des surfaces cartilagineuses, ce qui met les fibres circulaires et 
radiales en traction (Kelly et al., 1990). 


1.4.5 Déformation et mouvements 


Les contraintes exercées sur les ménisques dépendent à la fois des forces 
fémorotibiales et des mouvements fémorotibiaux. Les premières peuvent 
être considérées comme des contraintes « statiques », alors que les se- 
conds sont plutôt de type « dynamique ». 


Comportement statique 


Du point de vue statique, l'augmentation de la compression de l’articula- 
tion fémorotibiale provoque une déformation des ménisques qui ont ten- 
dance à s’allonger. Ce phénomène n’est possible qu’à condition que le 
cartilage sur le fémur et le tibia se déforme (voir Fig. IV.38). 


Comportement dynamique pendant la flexion/extension 


Pendant la flexion, la composante de roulement induit un déplacement 
des ménisques vers l’arrière. Les deux ménisques ne se déplacent pas de 


% manière égale. Le ménisque latéral se déplace en moyenne d’environ 11 à 


A B 


Fig. IV.38 
Dans l'exemple A, il n'y a pas de déformation du cartilage, les ménisques ne sont pas solli- 
cités. L'exemple B montre la déformation des ménisques suite à la déformation du cartilage 
articulaire. 
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environ 5-6 mm environ 11-12 mm 


Fig. IV.39 
Schéma du déplacement antéropostérieur des ménisques pendant la flexion/extension. 





Fig. IV.40 
Déplacement et déformation d'un ménisque pendant la flexion. Puisque, en extension, le 
rayon de courbure est plus élevé, les cornes antérieure et postérieure s'écartent (d). Cette 
distance diminue pendant la flexion (dF-), en raison de la réduction du rayon de courbure du 
condyle. Par conséquent, la corne postérieure se déplace moins vers l'arrière (distance p) 
que la corne antérieure (distance a). 
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12 mm, alors que le déplacement du ménisque médial est limité à 5 à 
6 mm (Kapandji, 1985 ; Thompson et al., 1991). Puisque les cornes mé- 
niscales sont reliées au tibia, ce déplacement concerne surtout la partie 
centrale, ce qui exerce une forte contrainte de traction au niveau du mé- 
nisque. Après la section du ligament transverse du genou, le déplace- 
ment antéropostérieur de la corne antérieure du ménisque médial 
augmente en début de flexion (Muhle et al., 1999). 


La composante de glissement provoque une modification du rayon de 

= courbure de la partie du condyle fémoral opposée au ménisque. Cela en- 

traîne également une déformation du ménisque (voir Fig. IV.40). Pen- 

dant la flexion, ce phénomène mène à un resserrement du ménisque 

puisque le rayon de courbure diminue. Ce resserrement est en opposition 

avec l'augmentation de la contrainte de traction liée à la composante de 

roulement. Globalement, cela pourrait réduire la contrainte finale dans le 

ménisque. Pour cela, il faut que la partie antérieure du ménisque se dépla- 

ce plus vers l'arrière que sa partie postérieure. Cela a été confirmé expéri- 

mentalement par Thompson et al. (1991) et Vedi et al. (1999). Pendant la 

flexion, la partie antérieure du ménisque médial se déplace de l’ordre de 

7,0 mm, la partie postérieure de 3,2 mm. Pour le ménisque latéral, les va- 

leurs sont de l’ordre de 12,8 mm et de 9,6 mm respectivement. En exten- 

sion, le ménisque est allongé du fait de l’augmentation du rayon de 

courbure du condyle. Si, dans cette position, la déformation du ménisque 

est encore augmentée par une contrainte supplémentaire, par exemple 

par une rotation axiale forcée, les limites de résistance peuvent être dé- 
passées. 


— 
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Comportement dynamique pendant les mouvements de rotation axiale 


Lors du mouvement de rotation axiale libre, l’axe de rotation (CR) se situe 
entre les ménisques et mène à leur déplacement dans des sens opposés 
(voir Fig. IV.41 p. 278). Puisque l’axe est décentralisé vers le dedans, le 
ménisque latéral subit une sollicitation plus importante que le ménisque 
médial. Ainsi, lors de la rotation externe, le ménisque latéral se déplace 
vers l'avant, alors que le ménisque médial se déplace vers l’arrière. Dans 
la rotation interne, c’est l'inverse qui se produit. 


Soulignons que les mouvements de rotation ne sont possibles que lorsque 
le genou est en flexion, donc quand le rayon de courbure a diminué en rai- 
son de la composante de glissement. Cela pourrait soulager les ménisques 
et permettre de supporter la sollicitation due à la rotation. 


Selon De Gunsch (1983), l'amplitude du déplacement postérieur du mé- 
nisque latéral, qu’il soit provoqué par la flexion ou la rotation interne, est 
augmentée par l’ablation du muscle poplité. Par conséquent, le déplace- 
ment du ménisque latéral dépend probablement plus de la postériorisa- 
tion du condyle fémoral latéral que de la traction directe du muscle 
poplité sur le ménisque. Anatomiquement, le muscle poplité et le mé- 
nisque latéral sont reliés par un tissu conjonctif relativement lâche inca- 
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Fig. IV.41 
Schéma illustrant le déplacement du ménisque pendant la rotation. La position décentralisée du centre de rotation (CR) 


implique que le trajet du ménisque latéral est plus long que celui du ménisque médial. 


pable de résister à la traction. Le muscle poplité pourrait être considéré 
comme une butée pour le ménisque latéral. Concernant la relation entre 

| le ménisque médial et le tendon du muscle semi-membraneux, nous ne 
disposons pas de données expérimentales. 


1.5  Équilibre dans le plan frontal 


1.5.1  Contrainte physiologique 


En position unipodale, la ligne de gravité des masses situées au-dessus de 
l'articulation du genou passe par le pied. À hauteur de l’interligne articu- 
laire du genou, elle passe du côté médial de cette articulation et y provo- 
que un moment varisant (Mv.-). Pour préserver l'équilibre, il faut qu’un 
moment opposé existe (voir Fig. IV.42). Celui-ci peut être induit par le li- 

| gament collatéral fibulaire. Or, si le genou est légèrement fléchi, par 
exemple pendant la marche, le ligament collatéral fibulaire se détend. Un 
mouvement de varus pourrait créer une mise en tension suffisante du li- 
gament. Dans ce cas, la fonction ligamentaire est remplacée par une con- 
traction musculaire active. 
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Fig. IV.42 
Schéma du moment varisant agissant sur l'articulation fémorotibiale (MVr), créé par la lo- 
calisation médiale de la ligne de gravité. 

La stabilité du membre inférieur est assurée par les structures placées du côté latéral (par 
exemple par le ligament collatéral fibulaire, le muscle biceps fémoral, le tractus iliotibial). 
Pour que le système soit en équilibre, les deux couples de forces doivent être identiques : 


FVaig * BdLvalg = FVar X BdLyar 


Les muscles qui théoriquement peuvent être considérés comme remplis- 
sant cette fonction sont : 

+ _ le muscle biceps fémoral ; 

+ le muscle vaste latéral ; 

+ __le muscle tenseur du fascia lata ; 

+ le chef latéral du muscle gastrocnémien ; 

* le muscle grand fessier. 
Dans une expérience par stimulation électrique, il a été prouvé que, très 
probablement, seuls le muscle biceps fémoral et le muscle tenseur du fas- 
cia lata remplissent réellement cette fonction. En outre, ces deux muscles 
sont actifs dans la phase d’appui de la marche et en station unipodale 


(Blaimont et al., 1971 ; Plas et al., 1979 ; Inman et al., 1981). Ces muscles 
peuvent être considérés comme les haubans de l'articulation du genou. 
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Haubans 


Fig. IV.43 

Du côté médial, la force de gravité tire le fémur en varus. Les structures latérales qui croi- 
sent l'articulation empêchent cette varisation. Elles peuvent être comparées aux haubans du 
mât d'un bateau. 


Par analogie à la construction navale, nous parlons de haubanage 
(Fig. IV.43). Pour Pauwels (1965), cette fonction de haubanage est rem- 
plie par le ligament collatéral fibulaire. 


1.5.2  Quantification du moment valgisant 


Blaimont et al. (1971) ont déterminé expérimentalement le moment valgi- 
sant de l'articulation du genou dans le plan frontal. Dans ce contexte, la 
première question posée est de savoir où se situe le point d’appui de la for- 
ce résultante. En fait, il s’agit d’un centre de rotation virtuel par rapport 
au mouvement de varus/valgus. 


Point d'appui idéal de la force résultante 


* Le lecteur trouvera 
plus de détail sur les 
jauges de déformation 
p. 320. 


Le point d’appui idéal a été déterminé en collant des jauges de déforma- 
tion* sur le pourtour du plateau tibial d’une préparation anatomique 
(Burnotte, 1975 ; Wagner, 1982, 1983). Le point d'appui retenu est celui 
où la contrainte appliquée conduit à une déformation aussi régulière que 
possible de l’ensemble du plateau tibial. Selon cette expérience, le point C 
se trouve à la partie médiale du tubercule intercondylaire médial (voir 
Fig. IV.44). Il représente le centre de gravité de l’ensemble de la surface 
cartilagineuse du plateau tibial. 


Il est intéressant de constater que l’axe de la rotation passe également à 
peu près par ce point. D’un point de vue cinématique, l’axe de mouvement 
du varus/valgus passerait donc par ce point, même s’il s’agit uniquement 
d’un mouvement virtuel. Par conséquent, le bras de force et le bras de ré- 
sistance par rapport à cet axe peuvent être déterminés sur une radiogra- 
phie (voir Fig. IV.45). 
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Fig. IV.44 
Localisation du centre de gravité (C) de la surface cartilagineuse du plateau tibial. 


VD 





FE Var 

Fig. IV.45 

Représentation schématique du montage expérimental pour déterminer la force valgisante dans l'articulation fé- 
morotibiale. A4 représente la charge varisante appliquée, agissant avec un bras de levier BdL\,,, sur la jambe. FValg 
représente la force musculaire valgisante (représentée ici par le muscle biceps fémoral) agissant avec le bras de levier 
BdLaig- Le centre de rotation (CR) se situe au niveau de la face médiale du tubercule intercondylaire médial. 
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Détermination de la force valgisante 


Blaimont et al. (1971) ont comparé des sujets asymptomatiques et des pa- 
tients présentant une déformation en varus. Le sujet était positionné en 
décubitus controlatéral, la cuisse supportée par la table et la jambe dans 
le vide. Le genou fut déverrouillé par une légère flexion, ce qui permettait 
une varisation en position de repos (voir Fig. IV.45 p. 281). En appliquant 
des poids à la partie distale de la jambe, le moment varisant fut progres- 
sivement augmenté. Après chaque augmentation de poids (d'environ 5 
N), le sujet devait contracter ses muscles de manière à annuler le varus et 
à restituer un état d'équilibre : 






: = ; IV.3 
F Var Bdlr ni Valg BdLte ( ) 


Fyar étant la charge varisante appliquée, Fa la force musculaire valgi- 
sante et BdL le bras de levier correspondant. 


Toutes les étapes successives furent contrôlées radiologiquement. Lors- 
que le sujet n’était plus capable de retrouver la position normale de val- 
gus, la force valgisante maximale était déterminée en tenant compte de la 
charge connue (Fv,r) et des bras de levier déterminés sur le cliché radio- 
| graphique. La comparaison entre les deux groupes symptomatiques/ 
| asymptomatiques montra que la force musculaire des patients souffrant 
d’une déformation en varus était significativement moins importante. Ce 
résultat peut indiquer que cette pathologie pourrait être provoquée par 
une faiblesse musculaire. 
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1.5.3  Déviation pathologique en varus et en valgus 


Stade de la préarthrose varisante 


De manière formelle, l’arthrose est une notion définie radiologiquement. 
| Il suffit qu’un des quatre éléments suivants soit présent pour poser le dia- 
gnostic d’arthrose : 





+ _ pincement de l’interligne articulaire ; 
+ __ostéophytose ; 

*__ sclérose sous-chondrale ; 

*_ formation de kystes. 


Dans le contexte d’une déformation pathologique varisante, le traitement 
conservateur serait peu efficace dès lors qu’un premier signe de l’arthrose 
serait présent. En conséquence, Blaimont et al. (1971) ont défini un stade 
de préarthrose dont les symptômes principaux sont : 


* des douleurs du côté médial et/ou latéral en regard de l’interligne 
du genou. La cause peut être une surcharge en ce qui concerne le 
côté médial, une traction excessive du ligament collatéral fibulaire 
du côté latéral. Le diagnostic différentiel serait une éventuelle lé- 
sion méniscale médiale ou du ligament fémorofibulaire ; 
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Développement d'une déformation pathologique en varus de l'articulation du genou. 

La figure A montre la situation normale. Le centre de rotation (CR) pour le varus/valgus se situe à la face médiale du 

tubercule intercondylaire médial. La force varisante A/,- présentant un bras de levier b est maintenue en équilibre par 

une force musculaire valgisante A/:19 au bras de levier a, à condition que : | 
Faig *X à = Far X D 
La figure B montre le stade de la préarthrose. Le centre de rotation (CR) est déplacé médialement, ce qui entraîne un | 
allongement du bras de levier du hauban latéral (@pré). À ce stade, un nouvel équilibre serait créé : 

FValg X pré = FVar X Dpré 

La figure C montre le stade de l'arthrose. Le varus s'est accentué et le bras de levier de la force varisante b;,+hr05e S'est 

allongé. Or, les muscles fonctionnellement affaiblis ne sont plus capables de créer un moment valgisant suffisant pour 

s'opposer au moment varisant croissant, puisque leur bras de levier ne s’allonge plus : 


Fvaig X &arihrose # FVar X Parthrose 


[e)) 
J 
TD 
C 
© 
pe) 
| J j H i : ! j Ë Le 
Le —_—_—_— ee —> A —# + —_—_—— à" —> 5 
a Phi a ‘b PUS @ ‘b Ë 
pré pré arthrose arthrose 5 
er | 
Equilibre dpré > À Arthrose — Apré 
hysiologique a 
pay 81q bre <b re > bre 
— Nouvel équilibre — Cercle vicieux 
Fig. IV.46 
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+ __le dérobement en varus subi lors de la mise en charge complète du 
membre pendant la phase d’appui. Ce signe est le plus facilement 
visible en observant le patient par derrière. 


Biomécaniquement, ce stade de préarthrose pourrait s'expliquer par le 
déplacement médial du point d'appui de la force résultante (CR). Ce dé- 
placement aurait lieu lors du dérobement en varus avec une décoaptation 
concomitante dans le compartiment latéral de l'articulation. La média- 
lisation du point d'appui entraîne un raccourcissement du bras de levier 
de la force gravitaire (b,,.) et un allongement du bras de levier du hauban 
latéral (a,,4) (voir Fig. IV.46B). 


La force que le patient développe avec ses muscles valgisants pourrait suf- 
fire à stabiliser l'articulation. En un premier temps, une telle situation 
pourrait être considérée comme avantageuse pour l'articulation. Cepen- 
dant, si le problème persiste, des signes d’arthrose apparaissent au bout 
d’un certain laps de temps : les surfaces de contact diminuent et la pres- 
sion augmente. 


Stade de l'arthrose varisante 


À long terme, l'arthrose s’installe. La déviation en varus du genou est si 
importante que le bras de levier de la force gravitaire (b,#nr0se) S’allonge. 
À ce stade, le bras de levier du hauban latéral ne peut plus s’allonger 
(aarthrose = Apré) et le cercle vicieux est enclenché (voir Fig. IV.46C p. 283). 


Arthrose en valgus 


À notre connaissance, l’étiologie pathologique d’une déformation en val- 
gus n’est que peu connue. Il semble que cette déformation soit plus fré- 
quente chez les femmes de petite taille ayant un bassin large (Burnotte, 


1975). 
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2 Articulation fémoropatellaire 


2.1 Mouvements de la patella 


Définition des mouvements 


Extension 


Inclinaison 


latérale (rilf) 


Rotation 
externe 


Fig. IV.47 


AZ 


Pendant la flexion du genou, la patella fait des mouvements dans les trois 
plans. Comme ces mouvements n’ont pas été définis dans l’anatomie clas- 
sique, ils pourraient être dénommés comme suit (Van Kampen, 1987 ; 
Van Kampen et Huiskes, 1990 ; Hefzy et al., 1991) : 

*__ plan sagittal : flexion/extension (comme le mouvement du tibia) ; 

*__ plan transversal : bascule médiale/latérale (angl. : tilt) ; 

*__ plan frontal : rotation interne/externe?4. 
La translation est simplement décrite par son sens (par exemple, transla- 
tion médiale, etc.). Les mouvements de la patella influencent tout 
particulièrement les contraintes locales de la patella même et également 
celles du ligament patellaire. Très vraisemblablement, ces mouvements 
empêchent la genèse de contraintes de cisaillement à l’intérieur du liga- 
ment patellaire susceptibles d’engendrer des pathologies. 


Position neutre 


Flexion 


Inclinaison 
médiale (tilf) 


Rotation 
interne 


Définition des mouvements de la patella droite. La flexion/extension correspond au mouvement du tibia. La bascule 
médiale/latérale autour d'un axe céphalocaudal est analogue au mouvement de rotation axiale du tibia. La rotation in- 
terne/externe est définie par les mouvements de l’apex de la patella. Il s'agit d’une rotation autour d’un axe antéropos- 
térieur. Les translations ne sont pas représentées ; leur nomenclature correspond au sens du mouvement. 





24 Cette nomenclature est analogue à celle des mouvements de la scapula. Dans ce cas, la rotation 
dans le plan frontal par rapport à l’angle inférieur est également désignée en tant que rotation. 
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Mouvements dans le plan sagittal 


Pour l’analyse du mouvement de la patella, les éléments suivants seront 
considérés (Fig. IV.48) : 

* la patella ; 

* _leligament patellaire ; 

* le tendon du muscle quadriceps fémoral ; 

* l'axe longitudinal du tibia ; 

+ _ l’axe longitudinal du fémur. 


Si le référentiel se trouve dans le fémur, la patella tourne autour d’un axe 
se situant dans l'extrémité distale du fémur. Il est à supposer que cet axe 
se déplace pendant le mouvement, même si nous ne disposons pas de 
données précises le confirmant. La connaissance de la position de cet axe 
revêt une certaine importance dans la mesure où sa localisation déte- 
rmine les rapports entre les bras de levier du ligament patellaire et du ten- 
don du muscle quadriceps fémoral. En admettant que ce rapport puisse 
varier lors du mouvement, les contraintes de traction dans les deux ten- 
dons seront différentes. Dans l'intérêt d’une meilleure compréhension de 
certaines pathologies, par exemple la tendinite rotulienne, il serait inté- 
ressant de mieux connaître ces contraintes ainsi que leurs variations (voir 
point 2.3.2 p. 305). 

L’amplitude de mouvement se situe entre 80° et 90° environ pour une 
flexion du genou de 120° (Fig. IV.49). La flexion de la patella est donc 
moins importante que la flexion de l'articulation du genou, ce qui permet 
de déduire qu’il existe un mouvement entre la patella et le tibia. De fait, le 
ligament patellaire ne peut pas être une structure rigide mais doit être 
suffisamment flexible pour permettre ces mouvements. 


Fig. IV.48 
Aperçu des éléments à mettre en rapport lors de l'analyse des mouvements de la patella 
dans le plan sagittal. 
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Si le référentiel se situe dans le tibia, le mouvement de la patella peut être 
déterminé par le changement de l’angle formé entre le ligament patellaire 
et l’axe longitudinal du tibia (angle « dans la Fig. IV.50A p. 288). Cet an- 
gle est modifié par la composante de roulement dans l'articulation fé- 
morotibiale. En outre, cet angle influence le tiroir antérieur de 
l'articulation fémorotibiale déclenché par la force du muscle quadriceps 
qui, à son tour, tend le ligament croisé antérieur. De ce fait, cet angle re- 
présente un paramètre qui détermine la tension du ligament croisé anté- 
rieur. En présence d’une instabilité postérieure suite à une lésion du 
ligament croisé postérieur, cet angle peut devenir positif en flexion. C’est 
un signe d’instabilité visible à l'œil nu sur un genou fléchi (voir Fig. IV.51 
p. 289). 

L’angle 8 défini par le ligament patellaire et l’axe longitudinal de la patella 
change peu lors de la flexion, ce qui est montré par le diagramme B de la 
Fig. IV.50 p. 288. Les deux angles ont été décrits par Nisell (1985), Van 
Eijden et al. (1985) et Draganich et al. (1987). 


Flexion patella [°] 





20 40 60 80 100 120 140 
Flexion genou [°] 


Fig. IV.49 
Diagramme de la flexion de la patella. (D'après Van Eïjden et al., 1985.) 
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20 40 60 80 100 120 140 
Flexion [°] 


B[°] B 





20 40 60 80 100 120 140 


us] ï = Flexion [°] 
Fig. IV.50 


A — Modification de l'angle (@) entre le ligament patellaire et l'axe longitudinal du tibia pendant la flexion. 
B — Modification de l'angle (fB) entre l'axe longitudinal de la patella et le ligament patellaire (LP) pendant la flexion. 
(D'après Van Eijden et al., 1985.) 





| 
Î 
r' 

| 





2 Articulation fémoropatellaire 289 





Tan 









L'articulation du g 





Fig. IV.51 
Le changement de l'angle (&) compris entre le ligament patellaire et l'axe longitudinal du tibia est un signe clinique utile 
pour le diagnostic d’une rupture du ligament croisé postérieur. Sous la force passive des muscles ischiocruraux, le tibia 


est tiré en arrière, l'angle 04 devient positif (O2). 
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Mouvements dans le plan transversal 


La Fig. IV.52 indique que la patella bascule autour d’un axe céphalocaudal 
créé notamment par la morphologie de la surface patellaire (trochlée fé- 
morale) du fémur. D’autres facteurs qui influencent les mouvements tant 
dans le plan transversal que dans le plan frontal pourraient être les 
suivants : 

*__une différence dans le roulement-glissement entre les deux condy- 

les fémoraux ; 

+ la rotation automatique du genou ; 

+ la rotation axiale libre ; 

+ les mouvements en varus/valgus ; 





s tc: 


Van Kampen (1987), Van Kampen et Huiskes (1990) et Hefzy et al. (1991) 
indiquent qu’au début de la flexion la patella réalise une bascule médiale 
d’une amplitude d’environ 2° à 4°. À partir d'environ 20° de flexion, la pa- 
tella bascule latéralement avec une amplitude d’environ 6°. Sur une pré- 
paration anatomique, Van Kampen a trouvé un maximum de 18°. La 
rotation axiale tibiale change le comportement de la patella notamment 
au début de la flexion du genou. Lors d’une rotation externe, la patella 
bascule vers l’extérieur et inversement lors de la rotation interne (voir la 


Fig. IV.53). 
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médial = latéral 
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Fig. IV.52 
Schéma montrant les mouvements de la patella dans le plan transversal pendant la flexion. 
(D'après Hehne, 1983.) 
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Fig. IV.53 b 
Diagramme illustrant la bascule de la patella lors de la rotation externe ou interne du tibia & 


en fonction de la flexion du genou. (D'après Hefzy et al., 1991.) 
La présence d'une bascule médiale à la fin de la flexion n'est pas indiquée ; lors de cette 
phase, de grandes différences interindividuelles existent. 


Mouvements dans le plan frontal 


Le mouvement de la patella dans le plan frontal est appelé rotation. À ce 
mouvement s'ajoute une composante de translation latérale ou médiale 
qui pourrait avoir son importance dans les syndromes patellaires. Nous y 
reviendrons plus loin (point 2.4 p. 308). 


Selon Hefzy et al. (1991), l'amplitude de rotation est d'environ 6° (voir 
Fig. IV.54 p. 292). Van Kampen (1987) et Van Kampen et Huiskes (1990) 
ont trouvé des amplitudes jusqu’à environ 16°, notamment vers l’intérieur 
lorsque le tibia réalise une rotation interne. La rotation du tibia ne semble 
influencer la rotation de la patella qu’à partir d’une flexion du genou d’en- 
viron 50° à 60°. 

La translation latérale possède une amplitude d’environ 2 à 3 mm selon 
Hefzy et ses collaborateurs (voir Fig. IV.54 p. 292), alors que Van Kampen 
et Huiskes indiquent des différences interindividuelles plus importantes. 
Ces auteurs rapportent une amplitude maximale d’environ 15 mm. Ils in- 
diquent également une translation médiale dans les premiers degrés de 
flexion. Elle est particulièrement prononcée lors d’une rotation interne du 
tibia, tandis que dans le cas d’un tibia en rotation externe elle diminue for- 
tement, voire disparaît complètement. La rotation externe du tibia n’en- 
traîne pas une augmentation de l’amplitude du mouvement de la 
translation mais provoque un déplacement latéral global de la patella. 
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Fig. IV.54 


Rotation et translation de la patella pendant la flexion du genou dans une position de rota- 
tion interne ou externe du tibia. (D'après Hefzy et al., 1991.) 


2.2 Forces agissant sur l'articulation 


2.2.1 Compression dans l'articulation fémoropatellaire 


De manière générale, la pression dans l'articulation fémoropatellaire est 
considérée comme un élément clinique important. Des contraintes trop 
élevées déclenchent des douleurs ou des phénomènes de dégénérescence. 
Le temps pourrait également représenter un facteur important. Dans le 
cas d’une pathologie préexistante, une pression même faible mais qui 
s'exerce pendant un temps suffisamment long pourrait être à l’origine de 
| douleurs articulaires, et ce en dehors de tout mouvement. Cette pression 
| * Douleur en station peut notamment provenir d’une tension passive et d’un tonus de base 
assise, genou fléchi trop élevé du muscle quadriceps fémoral. Cela pourrait fournir une expli- 


pendant une certaine : . _. : 
durée. cation du « signe du cinéma »*. 
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Fig. IV.55 

Dimension de la surface de contact fémoropatellaire telle que rapportée par différents 
auteurs. La grande variabilité tient probablement aux différentes méthodes expérimentales 
utilisées. (Modifié d'après Hehne, 1983.) 


La pression est définie par la force par surface, ce qui donne : 


L Frp (V.4) 


Prp = Spp 

Dans l'équation IV.4, prp est la pression qui s’exerce, sous l'influence de 
la force fémoropatellaire Fp, sur les surfaces de contact fémoropatellaires 
Sr (voir Fig. IV.56). Plusieurs auteurs ont essayé de déterminer la di- 
mension de cette surface de contact. Mais les résultats de ces études va- 
rient tellement que l’on ne peut que supposer une valeur moyenne 
d'environ 3 cm? (voir Fig. IV.55). Cette surface varie évidemment en fonc- 
tion de l’angle de flexion et de la force fémoropatellaire. 


2.2.2 Détermination de la force fémoropatellaire 


Pour calculer la force fémoropatellaire (F;?) d’un point de vue purement 
statique, nous pouvons nous servir d’un modèle sagittal simple 
(Fig. IV.56). En considérant les forces principales qui s’exercent dans le 
genou légèrement fléchi, on peut écrire (Maquet, 1976) : 


F5 12 sv" IV.5 
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V 





Fig. IV.56 

Analyse géométrique d’un modèle sagittal simple pour déterminer la force fémoropatellaire 
(Ffp) en tant que résultante de la force de traction du muscle quadriceps (F0) et du ligament 
patellaire (F,pP). La valeur de la résultante dépend également de l'angle @. 


L'articulation du g 


L’angle o ne correspond pas exactement à l’angle de flexion de l’articula- 
tion du genou, puisque le ligament patellaire décrit, avec l’axe longitudi- 
nal du tibia, un certain angle qui est fonction de la flexion (voir Fig. IV.50 
p. 288). Soulignons encore que, selon ce modèle géométrique, Fxp devrait 
nécessairement augmenter en fonction de l’angle de flexion, ce qui n’est 
pas le cas en réalité. 


Ahmed et al. (1983), Van Eijden et al. (1986) et Singerman et al. (1995) in- 
diquent le rapport entre la force fémoropatellaire (F;) et la force du qua- 
driceps (FQ). En début de flexion, F;p augmente plus rapidement que F4. 
À partir d’un angle de flexion d’environ 70°, ce rapport se stabilise à une 
valeur à peu près constante (voir Fig. IV.57). 


Il faut souligner que, même en extension complète, l'articulation fé- 

= moropatellaire subit la moitié de la force du muscle quadriceps ; Singer- 

man et al. rapportent que la force fémoropatellaire vaut même 70 % de la 

force du quadriceps. Dans le cadre d’un renforcement quadricipital, on a 

souvent supposé qu’en extension complète l'articulation fémoropatellaire 

n’est guère sollicitée ; une telle supposition se révèle donc fausse. Si, en 

outre, l’on tient compte du fait que, dans cette position, le bras de levier 

de l’appareil extenseur est minimal (voir p. 303), le muscle quadriceps 

doit déployer une force relativement élevée pour surmonter la résistance 

éventuellement due au poids de la jambe et du pied et maintenir le genou 

horizontalement en extension. L’articulation fémoropatellaire en est 
d'autant plus sollicitée. 
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Fig. IV.57 


Changement du rapport entre la force fémoropatellaire (FFp) et la force du muscle quadri- 
ceps fémoral (Fo) en fonction de l'angle de flexion du genou. En début de flexion, F+p aug- 
mente clairement par rapport à Fo pour se stabiliser à partir d'environ 70°. (D'après Van 


Eijden et al., 1986.) 
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Fig. IV.58 


Déviation du tendon du quadriceps à la surface patellaire de l'extrémité distale du fémur. 
L'angle y est l'angle compris entre l'axe longitudinal du fémur et le tendon du muscle qua- 


driceps. 


Ce diagramme montre le changement de l'angle y en fonction de la flexion du genou. Dès 
que l'effet d'enroulement intervient — vers 70° —, l'angle est sensiblement modifié. (D'après 


Van Eijden et al., 1985.) 


À partir d’un angle de flexion d'environ 70°, le rapport entre la force fé- 
moropatellaire et la force du muscle quadriceps se stabilise. Ce phénomè- 
ne pourrait trouver une explication dans le fait qu’à partir de cet angle le 
tendon du quadriceps s’enroule autour de la surface patellaire du fémur 
(voir Fig. IV.58). Cet enroulement modifie la répartition des forces. Le 
diagramme de la Fig. IV.58 nous montre que, à partir d’un angle de 
flexion du genou d’environ 70° à 80°, le tendon du quadriceps est sensi- 


blement dévié (angle y). 
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2.2.3 Influence de l'angle de flexion du genou 


“1 


En se référant à la formule IV.5 et à la figure IV.56 p. 294, la résultante fé- 
moropatellaire peut théoriquement être déterminée en connaissant l'an- 
gle de flexion du genou ainsi que l'angle () formé par le tendon 
quadricipital et le ligament patellaire. Si l'angle de flexion du genou aug- 
mente, l'angle (@) diminue et la force fémoropatellaire croît. En pratique 
clinique, cela peut vouloir dire que lors d'un soulèvement d'une charge, il 
faudrait que l’angle de flexion du genou soit aussi faible que possible. 
Mais dans ce cas, il faut compenser en penchant le tronc en avant, à partir 
d’une flexion des hanches ou de la colonne lombaire. Dans tous les cas, 
cela augmente les contraintes au niveau de la colonne lombaire. Bejjani et 
al. (1984) ont examiné et confirmé une telle relation entre la force fé- 
moropatellaire et la force résultante au niveau de la colonne lombaire 
(voir Fig. IV.59). Un résultat similaire a été décrit par Schipplein et al. 
(1990). Ces considérations soulignent l’importance de la coordination de 
mouvements entre la colonne vertébrale, le bassin et l'articulation du ge- 
nou dans le sens d’un rythme lombo-pelvi-fémoro-tibial. Actuelle- 
ment, nous ne disposons pas de travaux plus détaillés sur ce complexe 
fonctionnel. 


2.2.4 Influence du poids 


En flexion de genou, le poids corporel situé au-dessus du genou exerce un 
moment de flexion sur l'articulation. Si le système est en équilibre, le mo- 
ment de flexion doit correspondre à un moment d’extension de même va- 
leur absolue (voir Fig. IV.60). 


Lorsque l’on considère le poids (P) du corps situé au-dessus du genou et 
la force du système d’extension (F%,4), on obtient : 


Fu BdLgu = P-BdLp (IV.6) 


La force fémoropatellaire est une fonction du poids (P). Théoriquement, 
on pourrait s'attendre à ce que la contrainte patellaire augmente propor- 
tionnellement avec le poids corporel. En pratique, nous ne trouvons aucu- 
ne indication pour confirmer cette relation. DeVita et Hortobägyi (2003) 
ont examiné les moments de forces apparaissant pendant la marche au ni- 
veau des articulations de la hanche, du genou et de la cheville chez 18 su- 
jets avec un poids normal (66,0 + 10,5 kg ; IMC : 22,7 + 2,9 kg/m°) et 
chez 21 sujets accusant une surcharge pondérale (123,4 + 28,5 g ; IMC: 
42,3 + 7,7 kg/m?). Concernant les forces ainsi que les moments de force, 
ces auteurs ont constaté qu'il n’existait pas de différence statistiquement 
significative entre les deux groupes au niveau de la hanche et du genou. 
En revanche, au niveau de l’articulation tibiotalienne, le moment était si- 
gnificativement plus élevé dans le groupe avec surcharge pondérale. Les 
auteurs expliquent ce résultat par un changement de la coordination neu- 


25 IMC = indice de masse corporelle = poids corporel/taille? (kg/m?). 
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Fig. IV.59 
Diagramme de la relation inverse entre les sollicitations de l'articulation du genou (Rgenou) 
et de la colonne lombaire (Riombaires). (D'après Bejjani et al., 1984.) 





Fig. IV.60 

Modèle sagittal de l'articulation du genou en équilibre. Le moment d'extension — produit de 
la force du système extenseur (F£,4) par le bras de levier BdL,+ par rapport au centre de 
rotation fémorotibial (CR) — doit être égal au moment de flexion composé du poids (P) et 
de son bras de levier (BdLp). Le moment de flexion peut être complété par d'autres forces 
de flexion comme celles des muscles ischiocruraux (Frsch). 


romusculaire avec une modification concomitante de la cinématique arti- 
culaire. 


Le bras de levier du poids de la partie du corps situé au-dessus du genou 
(BdL») peut être changé par le déplacement de son centre de gravité. Le 
fait de pencher le tronc en avant permet donc de réduire les sollicitations 
au niveau de la patella. Toutefois, cette position augmente les contraintes 


= 
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au niveau de la colonne lombaire. L'influence de la position corporelle 
nous permet de comprendre pourquoi les patients souffrant d’un syndro- 
me fémoropatellaire montrent moins de douleurs en montant qu’en des- 
cendant des escaliers. En général, on se penche moins en avant lors de la 
descente que lors de la montée. 


La question de savoir si la douleur apparaît en montant ou en descendant 
les escaliers constitue l’un des éléments essentiels de l’anamnèse et le dia- 
gnostic différentiel d’un syndrôme fémoropatellaire. D’autres paramètres 
qui pourraient déclencher une douleur plus forte lors de la descente sont : 


- un angle de flexion plus important du genou (Andriacchi et al. 
1980 ; Brechter et Powers, 2001) ; 
* une contribution moindre de l’autre pied ; 


* une augmentation de la force due à l’inertie en raison de l’action de 
freinage du système extenseur. 


2.2.5 Influence d'autres moments fléchisseurs 


“1 


D’autres moments de flexion sont induits par les muscles fléchisseurs du 
genou. L’équation IV.6 pourrait ainsi être complétée comme suit : 


Fer" BdL ps = P-BdL» Ph -BdL;,.n ss AV.7) 


Différents examens biomécaniques et électromyographiques indiquent 
que dans la plupart des mouvements physiologiques dans lesquels la han- 
che et le genou sont mis en extension simultanément, les muscles ischio- 
cruraux travaillent de concert avec le muscle quadriceps et surtout avec le 
muscle droit fémoral (Lombard et Abbott, 1907 ; Elftmann, 1939 ; Klein, 
1992 ; Chéron et al., 1998). Il s’agit d’un système d’extension du membre 
inférieur qui comprend également le muscle gastrocnémien (Klein, 1990). 


Pour conclure, on peut dire que la patella est sollicitée par le travail d’un 
système musculaire biarticulaire. Si ces muscles sont contracturés ou af- 
fichent simplement un manque de souplesse, les contraintes sur la patella 
augmentent. 


2.2.6 Influence de la force passive du muscle quadriceps fémoral 


_—_. 


Comme dans chaque muscle, le tissu conjonctif, entre autres, participe à 
la force produite par le quadriceps fémoral, même au repos. Cette tension 
augmente lorsque le muscle est étiré par une flexion du genou. Si le genou 
reste pendant un certain temps figé en flexion, la présence d’un syndrome 
fémoropatellaire peut provoquer une douleur ; il s’agit du « signe du 
cinéma ». 


Lors d’une étude expérimentale sur le vivant, la force passive du muscle 
quadriceps fémoral ainsi que sa diminution suite à l’application d’une 
technique myotensive simple ont été déterminées (Souhail, 1992). Après 
seulement cinq étirements passifs, les auteurs ont observé une diminu- 
tion de la force d’environ 15 à 20 N du muscle relâché en extension de 
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hanche et flexion du genou. L'utilisation des techniques myotensives 
semble donc tout à fait indiquée dans le cas de ce type de dysfonction. 


2.3 Fonctions de la patella 


La fonction de la patella est souvent décrite comme une poulie pour per- 
mettre l’enroulement du tendon quadricipital (Benninghoff et Drenckha- 
hn, 2003). À notre avis, il ne s’agit pas là d’une fonction spécifique de la 
patella puisque la déviation du tendon du quadriceps et du ligament pa- 
tellaire se réalise même après patellectomie. 





En dehors du problème des forces de frictions, nous pouvons dé- 
crire deux fonctions spécifiques pour la patella : 


* modification du bras de levier du mécanisme extenseur du 
genou ; 
+ _ modification des contraintes au niveau du ligament patellaire. 











2.3.1 Influence sur le bras de levier du mécanisme extenseur 
du genou 


Modèle théorique 


L'influence de la patella sur le bras de levier du mécanisme extenseur peut 
être schématisée comme dans la Fig. IV.61. Sans la patella, le tendon s’en- 
roulerait directement sur la poulie. Le bras de levier correspondrait alors 
au rayon de la poulie (a). En ajoutant la patella, le bras de levier s’allonge 
d’une distance b. Il s’ensuit que, pour un moment identique, la force né- 
cessaire est moindre, ce qui constitue un avantage mécanique non seule- 
ment pour l'articulation fémoropatellaire, mais également pour 
l'articulation fémorotibiale. 





Fig. IV.61 

Renesehtition schématique de l'allongement du bras de levier du système extenseur par 
la présence de la patella. 

a bras de levier sans patella 

b bras de levier avec patella 

À moment identique, F> peut être inférieur à F1, puisque b est plus grand que a. 
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Détermination expérimentale du bras de levier 


Pour évaluer le bras de levier d’un muscle, différentes méthodes peuvent 
être utilisées. En principe, il s’agit de la détermination de la distance la 
plus courte entre la ligne d’action de la force (force musculaire, ligament 
en tension) et l’axe de mouvement. Dans le cas du système d’extension du 
genou, ces deux éléments sont difficiles à définir précisément. D'un côté, 
la détermination exact de la position de la ligne d’action reste relative- 
ment arbitraire en raison de l'épaisseur du ligament patellaire ; de l’autre, 
la localisation et l'orientation de l’axe de mouvement fémorotibial varient 
avec le mouvement, ce qui ne peut être déduit d’un modèle théorique. 
Pour déterminer un bras de levier dans le cadre de la biomécanique, plu- 
sieurs approches sont décrites dans la littérature (An et al., 1984 ; Nisell, 
1985) : 
* mesure géométrique directe (par exemple sur une préparation ana- 
tomique ou sur un cliché radiologique, etc.) ; 
* méthode de déplacement du tendon (angl. : tendon excursion 
method, all. : Sehnenverlagerungs-Methode) ; 
* _ détermination directe des forces et des moments ; 
* modèles mathématiques. 


Méthode du déplacement tendineux 





Afin de contourner les difficultés liées à la mesure directe du bras de levier, on 
peut se servir d'une méthode spécifique appelée, dans la littérature anglo- 
saxonne, la tendon excursion method, ce qui peut être traduit par « méthode du 
déplacement tendineux ». L'inconvénient majeur de cette méthode consiste dans 
le fait qu'elle ne peut pas être réalisée sur le vivant : il faut sectionner l'insertion 
du muscle concerné ou, du moins, pouvoir définir un point de référence exacte 
sur le tendon. Si l'articulation est mobilisée, ce point du tendon se déplace (en 
anglais : tendon excursion, déplacement tendineux), à condition bien sûr que le 
muscle possède un certain bras de levier pour ce mouvement. On relève l'ampli- 
tude des déplacements successifs de ce point de référence ou du tendon coupé 
pour les différentes phases du mouvement, comme indiqué dans la Fig. IV.62. 


Le déplacement du tendon (AL) peut être considéré comme une fonction de l'am- 
plitude du mouvement articulaire (oc) : 


AL = fa) (IV.8) 
Cette fonction peut également être représentée graphiquement (voir Fig. IV.63 
p. 302). 
Le bras de levier (BdL) est indiqué par la pente de la courbe à chaque point 
(Fig. IV.64 p. 302). Il s'agit en fait de la dérivée première de la fonction représen- 
tée dans l'équation IV.8 : 


HA = f'(a) (IV.9) 


Cette dérivée première de la fonction du déplacement du tendon en fonction de 
l'amplitude balayée peut être représentée géométriquement ou par le calcul : 
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IV.10 
pd = 85 GA 
AC [rad] 
Comme Ac frad] = er AC F] Il s’ensuit : 


180 , AE 
na: AG je 


Si Ao: tend à la limite vers zéro (limA_0); 
cela donne : 


mi 
< 


180 dL 


Bd=-7 do je] 

















L'équation IV.10 ne fait que reprendre le problème de la détermination d’un arc 
de cercle. Effectivement, si l’on remplace Aa par 360°, on obtient le rayon d'un 
cercle de circonférence AL. Nous utilisons en fait la fonction modifiée qui permet 
normalement le calcul de la circonférence d’un cercle. 
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Fig. IV.62 
Schéma de la méthode du déplacement tendineux. Le trajet (AL) effectué par l'extrémité 


vement ©. Les deux paramètres peuvent être déterminés expérimentalement par des 


| 
du tendon préparé ou d'un point de référence est mis en relation avec l'amplitude de mou- | 
| 
moyens simples. | 
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Fig. IV.63 
Diagramme typique du déplacement (AL) du tendon du quadriceps pendant la flexion du 
genou. AL est donc une fonction de l'angle de flexion. 
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Fig. IV.64 

Représentation de la pente de la tangente t en deux points (P7, P2) pour un angle de flexion 
de 30° et de 80° respectivement. Il est évident que la pente de t; au point P, est plus élevée 
que celle de t2 au point P2 : @1 > O2. 

La pente de la tangente représente la grandeur du bras de levier correspondant. Celui-ci est 
donc plus élevé à 30° qu'à 80° de flexion. Mathématiquement, il peut être exprimé comme 
l'arc tangente au point correspondant : 


BdLi = atan@; 


BdL2 = atan@) | 


| 
| 
| 
| 
| 
| 
| 





Le bras de levier du mécanisme extenseur du genou a été déterminé avec 
| la méthode expliquée ci-dessus en simulant la contraction du muscle qua- 
| driceps par une traction d'environ 150 N appliquée sur le tendon quadri- 
| cipital. On a ainsi produit une extension active simulée de l'articulation. 
| Pendant le mouvement, on a déterminé le déplacement du tendon ainsi 
| que l’amplitude de mouvement. Cette méthodologie a été utilisée sur 14 
| préparations anatomiques (Alexandre, 1989). 
| 
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Fig. IV.65 
Représentation schématique de la variation du bras de levier instantané du mécanisme ex- 
tenseur pour un genou normal. 


Pour une articulation de genou normale, le bras de levier du mécanisme 
extenseur varie en fonction de l’angle de flexion (voir Fig. IV.65). Dans 
une position d'extension complète, la valeur du bras de levier est d’envi- 
ron 30 mm ; pour une flexion de 20 à 30°, elle croît à 45-50 mm, puis di- 
minue progressivement pour se stabiliser finalement vers 70°-80°, avec 
une valeur d'environ 25°-30°. Des résultats similaires ont été présentés 
par Grood et al. (1984), Nisell (1985) et Draganich et al. (1987). 


D'un point de vue clinique, il faut notamment souligner que, dans les 30 
premiers degrés, l'augmentation du bras de levier représente presque 
50 %. Cela constitue un grand avantage mécanique pour cette plage de 
flexion ; mais cette évolution du bras de levier constitue aussi un désavan- 
tage en extension complète : pour réaliser les derniers degrés d’extension, 
la force du muscle quadriceps doit être nettement plus élevée. Pour un 
moment de force identique, la sollicitation globale de l'articulation du ge- 
nou est fortement influencée. 


En clinique, ce phénomène est bien connu. On peut notamment tester de 
façon isométrique le moment de force du muscle quadriceps fémoral par 
une extension de la jambe contre la force gravitaire. Dès la moindre perte 
de force de la part du quadriceps, les derniers degrés d’extension sont dif- 
ficiles à atteindre. 


Après avoir déterminé le bras de levier comme indiqué ci-dessus, le liga- 
ment croisé antérieur a été sectionné. Aucune variation importante du 
bras de levier n’a pu être constaté. En extension complète, il a légèrement 
diminué, tandis que vers 20° à 30° de flexion, il a augmenté, certes faible- 
ment, mais néanmoins significativement (p < 0,05). Cela est illustré dans 
la Fig. IV.66. Un résultat similaire a été décrit par Draganich et al. (1987). 
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Fig. IV.66 
Schématisation du changement du bras de levier moyen du système extenseur en présence 
d'une section du ligament croisé antérieur (LCA). 
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Fig. IV.67 
Modification du bras de levier moyen du mécanisme extenseur du genou suite à une patel- 
lectomie. Entre 0° et 70°, le bras de levier est réduit. En conclusion, la présence de la patella 
augmente le bras de levier dans la zone indiquée en rouge, qui correspond à cette fonction 
de la patella. 


D'un point de vue pratique, un tel résultat indique qu’une instabilité an- 
térieure n’a pas d'influence adverse considérable sur le mécanisme exten- 
seur dans la plage de mouvement habituellement utilisée (de 10° à 60° 
environ). 

Dans une troisième phase de ce programme expérimental, la patella a été 
enlevée (Rooze et Klein, 1986). Cela a conduit à une modification mar- 
quée du bras de levier entre 0° et 70° de flexion. L’agrandissement typi- 
que du bras de levier n’avait plus lieu, comme le montre la Fig. IV.67. 
Nous avons ainsi pu démontrer qu’une des fonctions de la patella est 
d'augmenter le bras de levier du muscle quadriceps surtout entre 20° et 
40° de flexion, qui représente la plage fonctionnelle de cette articulation. 


(2) 


2 Articulation fémoropatellaire 305 





2.3.2 Influence sur la contrainte du ligament patellaire 


Grâce à un modèle mathématique mais également à des expériences, il a 
pu être démontré que la contrainte de traction dans le ligament patellaire 
n’est pas toujours identique à celle dans le tendon du quadriceps fémoral 
(Bishop et Denham, 1977 ; Ellis et al., 1980 ; Nisell, 1985 ; Ahmed et al., 
1983 ; Van Eijden et al., 1986 ; Buff et al., 1988). Ce fait est illustré dans 
la Fig. IV.68. 


À partir d’un certain degré de flexion dans le genou, on constate que le 
bras de levier du ligament patellaire (BdL;P) est supérieur à celui du ten- 
don du quadriceps (BdL,). En situation d'équilibre, quand les moments 
sont identiques, il en résulte que la tension dans le ligament patellaire est 


per] 
< 





inférieure à celle dans le tendon quadricipital. Si les deux moments sont A 
identiques, on peut écrire : = 
© 

Fo-BdLo = Frp-BdLrp V.11) # 

pe | 

Si: BdL LP? BdLo Ë 

ei 


ils’ensuit: Frp<FQ 
Cette situation peut être comparée à une balançoire très spéciale, en fait 
conçue pour deux enfants de poids différents (Fig. IV.69). Néanmoins, le 
mécanisme patellaire est plus compliqué puisque, outre le point d’appui, 
les angles d'insertion des deux tendons (f, ô) varient également pendant 
le mouvement (Fig. IV.70). 





Fig. IV.68 

Schéma du rapport entre les bras de levier du tendon du quadriceps (Fo) et du ligament 
patellaire (F,P) pour un genou légèrement fléchi. Les bras de levier sont définis par rapport 
au centre de rotation fémoropatellaire (CR). Puisque le bras de levier du tendon du qua- 
driceps (BdLo) est supérieur au bras de levier du ligament patellaire (BdL,b), la contrainte 
de traction ee le ligament patellaire est moins importante. Cette relation s'applique uni- 
quement au genou fléchi. 





306 Chapitre IV: L'articulation du genou 





LA“ 





F Q en flexion en extension F LP 





Fig. IV.69 

La patella peut être comparée à une balançoire très spéciale dont le point d'appui est varia- 
ble. Les bras de levier des forces qui s'appliquent sont donc variables. En haut de la figure, 
la grande personne correspond au tendon du quadriceps et l'enfant au ligament patellaire. 
En bas, le changement de la direction des forces appliquées indiqué par les angles B (liga- 
ment patellaire par rapport à l'axe longitudinal de la patella) et à (tendon du quadriceps par 
rapport à l'axe longitudinal de la patella) est également pris en compte. FQ correspond à la 
force de traction du tendon du quadriceps, F]P à la force de traction du ligament patellaire. 
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Le déplacement du point d’appui pendant la flexion de l'articulation du 
genou peut être examiné grâce à une analyse qualitative de la surface de 
contact (voir Fig. IV.70). Au début du mouvement, la partie distale de la 
surface cartilagineuse de la patella entre en contact avec la surface patel- 
laire de l'extrémité distale du fémur. Plus la flexion augmente, plus le 
point de contact moyen se déplace supérieurement. En flexion complète, 
la patella repose sur les deux condyles fémoraux (Goodfellow et al., 1976a, 
b ; Grant et Basmajian, 1965). Singerman et al. (1995) précisent que le 
point de contact moyen se déplace entre 20° et 90° de flexion vers le haut, 
alors qu’à partir de 90° il se localiserait de nouveau plus vers le bas. 


Concernant le changement de l’angle d'insertion du tendon du quadriceps 
(5), il faut souligner que ce dernier change fortement lorsque la flexion 
augmente (voir Fig. IV.71). L’angle entre l’axe longitudinal de la patella et 
le ligament patellaire (f) a déjà été mentionné. Il ne change guère en fonc- 
tion de la flexion du genou (voir Fig. IV.50 p. 288). 


Le rapport des tensions entre les deux tendons a été confirmé expérimen- 
talement. Le résultat de cette étude est illustré dans la Fig. IV.72 p. 308. 
Au début de la flexion, la contrainte du ligament patellaire est égale à celle 
du tendon du quadriceps. En extension complète, elle est même légère- 
ment supérieure ; Buff et al. (1988) indiquent un facteur de 1,5 fois plus 
élevé. 

Lors de la flexion du genou, le rapport de la tension entre les deux struc- 
tures change en faveur du ligament patellaire. À partir de 70°, la force de 
traction du ligament patellaire ne représente plus que la moitié de celle du 
tendon du quadriceps. 
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20° 40° 90° 133" 


Fig. IV.70 

Changement du point d'appui moyen au niveau du cartilage patellaire à différents degrés de 
flexion. Lors de la flexion, le point d'appui se déplace vers le haut, ce qui équivaut à un chan- 
gement dans les rapports des bras de levier au profit du ligament patellaire. 


PE 


20 40 60 80 100 120 140  Flexion [°] 





Fig. IV.71 
Changement de l'angle 6 entre le tendon du quadriceps et l'axe longitudinal de la patella en 
fonction de la flexion du genou. L'angle change significativement. (Modifié d'après Van Ei- 
jden et al., 1985.) 


Le fait qu’en extension complète la force de traction dans le ligament pa- 
tellaire soit aussi élevée voire davantage que la force du quadriceps pour- 
rait avoir son importance clinique, notamment dans le cadre d’exercices 
de renforcement du muscle quadriceps fémoral dans une position d’ex- 
tension complète et en isométrique. Ces exercices permettent probable- 
ment d'augmenter la force musculaire du muscle quadriceps mais, en cas 
d’excès, le risque de provoquer une tendinite du ligament patellaire n’est 
pas à exclure. 
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Fig. IV.72 

Changement du rapport entre la force de traction du ligament patellaire (F,P) et la force de 
traction du tendon du quadriceps (Fo). On remarquera qu'au début de la flexion ce rapport 
change au profit du ligament patellaire. (D'après Van Eijden et al., 1986.) D'autres études 
expérimentales ont pu démontrer un rapport de presque 1,5 en extension complète : dans 
cette position, le ligament patellaire est davantage sollicité que le tendon du quadriceps. 


2.3.3 Résumé 


Si l’on part d’un modèle très simple (Fig. IV.56 p. 294), on peut supposer 
que la patella augmente le bras de levier du système extenseur sur toute 
la plage articulaire du genou. Cette hypothèse a pu être réfutée expéri- 
mentalement. La patella n’augmente ce bras de levier qu’entre 0° et 70°. 
Vers 20 à 30°, l'augmentation atteint presque 50 %. À partir de 70°, la 
deuxième fonction de la patella entre en jeu : la force de traction du liga- 
ment patellaire est fortement réduite par rapport à celle du quadriceps. 


2.4 Stabilité de la patella dans le plan frontal 
2.4.1 AngleQ 


n 1 


Si l’on examine les forces agissant sur la patella dans le plan frontal, on 
constate que, lorsque le genou se trouve en extension, le ligament patel- 
laire forme avec le tendon du quadriceps l’angle Q. On obtient alors une 
force résultante R qui tire la patella latéralement (voir Fig. IV.73). 


Dans le cas d’une vraie subluxation, on parle d’une patella instable. I 
s’ensuit une réduction de la surface de contact et donc une augmentation 
des contraintes locales, ce qui, à son tour, peut être à l’origine d’un syn- 
drome patellaire. 


L’angle Q est mesuré en extension, quand la contrainte patellaire est mi- 
nimale. Il serait intéressant de connaître le comportement de cet angle en 
flexion. Or, à notre connaissance, il n’existe aucune analyse à ce sujet. De 
même, l'instabilité est fréquemment examinée en radiologie sur un mem- 
bre en décharge (souvent en décubitus dorsal), alors que ces radiogra- 
phies axiales devraient se faire en charge. Il est probable que de nombreux 
syndromes patellaires sont à tort diagnostiqués d’instabilité. 
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Fig. IV.73 

L'angle Q (Q) est compris entre le prolongement du tendon du quadriceps fémoral (Fo) et 
le ligament patellaire (F,b). Il apparaît une résultante (R) qui déstabilise la patella latérale- 
ment. Lorsque l'angle Q diminue, R diminue également et inversement. Dans la littérature, 
cet angle est souvent défini entre FQ et F,P. Nous lui préférons la définition donnée ci-des- 
sus puisqu'elle correspond à la méthode du zéro utilisée couramment. 


2.4.2 Facteurs stabilisateurs de la patella 


Plusieurs facteurs peuvent contribuer à la stabilité de la patella dans un 
plan frontal. Ils peuvent être classés en quatre groupes : 





*__ facteurs osseux ; 

+ _ facteurs capsulo-ligamentaires ; 
*_ facteurs musculaires ; 

+ _ facteurs dynamiques. | 











Facteurs osseux 


+ Morphologie de la face articulaire de la patella. Le dévelop- 
pement de la face articulaire de la patella nous permet d’en distin- 
guer différents types morphologiques (Galland et al., 1990). Si la 
crête médiane séparant les surfaces articulaires médiale et latérale 
est bien développée, la stabilité de la patella est garantie. Une crête 
peu développée peut contribuer à l'instabilité, celle-ci étant définie 
par l’angle formé par les deux surfaces articulaires médiale et laté- 
rale (AP dans la Fig. IV.74). Cet angle se situe normalement entre 
120° et 140° ; dans les formes dysplastiques, il peut être soit supé- 
rieur à 140° soit inférieur à 100° (Wiberg, 1941). 
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+ Morphologie de la surface patellaire du fémur. Normale- 
ment, la partie antérieure de l’épicondyle fémoral latéral est plus 
développée que sur le condyle médial. Cette configuration contri- 
bue à la stabilisation de la patella. L’angle compris entre les facettes 
latérale et médiale (A; dans la Fig. IV.74) est de 130 + 7° (min. 112°, 
max. 147°). Ces valeurs ont été mesurées radiologiquement par 
Galland et al. (1990) sur 200 articulations fémoropatellaires 
asymptomatiques et 2400 articulations symptomatiques. 
Torsion du tibia. Cette torsion est décrite par un angle entre le 
plan frontal du plateau tibial et une ligne droite passant par les 
malléoles (voir Fig. IV.75). Le plan frontal du plateau tibial est dé- 
terminé par la position de la tubérosité du tibia : elle regarde vers 
l'avant. Chez l’adulte, cet angle est de 19 + 4,8° (Turner et Smillie, 
1981) ; il augmente pendant les cinq premières années avant de se 
stabiliser (Dupuis, 1951). Si l’on détermine le plan frontal du pla- 
teau tibial par une tangente au bord postérieur du plateau, la valeur 
de cet angle est plus élevée (33 + 8° d’après Galland et al., 1990). 
En présence d’une instabilité patellaire, Turner et Smillie ont pu 
déterminer que l’angle de torsion du tibia était augmenté (24,5 + 
6;,3°). 


— 
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Facteurs capsulo-ligamentaires 


Dans ce groupe, il faut avant tout mentionner les fibres transversales du 
rétinaculum patellaire qui s'étendent de l’épicondyle médial pour s’insé- 
rer sur le bord médial de la patella. 


Facteurs musculaires 


Le muscle vaste médial et notamment ses fibres distales orientées pres- 
que transversalement constituent un facteur stabilisateur actif très im- 
portant (Lieb et al., 1968, 1971 ; Reynolds et al., 1983). Puisque certaines 
fibres du tractus iliotibial viennent s’insérer sur le bord latéral de la patel- 
la, le muscle tenseur du fascia lata peut être considéré comme un facteur 
déstabilisant. 


Cowan et al. (2001) ont comparé l’activité électromyographique (EMG) 
du vaste médial avec celle du vaste latéral chez 33 sujets asymptomati- 
ques et 33 sujets symptomatiques. Ces auteurs ont pu constater que, dans 
le cas d’un syndrome fémoropatellaire, le signal EMG du muscle vaste 
médial oblique présentait un retard significatif par rapport au muscle vas- 
te latéral (p < 0,05). 


Facteurs dynamiques 


La stabilité de la patella dans le plan frontal peut également être influen- 
cée par les mouvements ou les positions de rotation axiale de l’articula- 
tion du genou. Lors de la rotation axiale, la tubérosité tibiale se déplace 
latéralement ou médialement par rapport au fémur (voir Fig. IV.76 
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Fig. IV.74 


Stabilité de la patella dans le plan frontal en fonction de la morphologie des surfaces articulaires de la patella (angle Ab) 
et du fémur (angle AF). (D'après Galland et al., 1990.) Le versant latéral de la surface articulaire fémorale est plus dé- 
veloppé que le versant médial. 
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Fig. IV.75 
Variation de la torsion de la diaphyse tibiale pendant les cinq premières années de vie. À partir de l’âge de 5 ans environ, 
l'angle se stabilise. (D'après Dupuis, 1951.) 


p. 312). Ce déplacement change donc la direction de traction du ligament 
patellaire. Nous proposons de désigner comme facteurs dynamiques tous 
les facteurs susceptibles de provoquer une rotation axiale du tibia. 


+ _ Facteurs dynamiques passifs. La rotation interne automatique 
au début de la flexion du genou peut être considérée comme un tel 
facteur. En raison de la rotation interne du tibia, la tubérosité tibia- 
le se déplace médialement et la patella est moins fortement tirée 
vers l’extérieur. Cela revient à une diminution de l’angle Q (voir 
Fig. IV.76 p. 312). 

* _ Facteurs dynamiques actifs. Si la rotation interne du tibia est 
provoquée par une contraction musculaire, on peut parler d’un fac- 
teur dynamique actif. 
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Fig. IV.76 
Influence de la rotation du genou sur la stabilité de la patella dans le plan frontal. En rotation 
interne (RI), la direction du ligament patellaire change favorablement, l'angle Q (QRr) dimi- 
nue. En rotation externe (RE), le moment déstabilisant croît, l'angle Q (QRE) augmente. 
Les rotateurs internes directs sont : 
— Je muscle semi-membraneux ; 


le muscle semi-tendineux ; 


le muscle gracile ; 

le muscle poplité. 

Le moment de force déployé par les muscles rotateurs internes dé- 
pend de la flexion de la hanche. Ce moment augmente avec la 
flexion de la hanche (Oshimo et al., 1983). 

Les muscles déstabilisateurs sont : 

— Je muscle tenseur du fascia lata avec le tractus iliotibial ; 


— le muscle biceps fémoral. 

* Facteurs dynamiques indirects. Dans ce contexte, on peut 
également parler de facteurs dynamiques indirects. En fait, il s’agit 
de muscles qui ne passent pas au-dessus de l'articulation du genou 
ou de forces qui s'appliquent sur d’autres articulations et suscepti- 
bles de provoquer néanmoins une rotation fémorotibiale. 


Voir également le chapi- 
tre V point 4.5.3 p. 372 
et la Fig. V.44 p. 373. 


Voir également le chapi- 
tre V point 3.5.3 p. 340. 
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Par rapport à l'articulation sous-talienne : le valgus du pied 
induit une rotation interne du tibia. Cela se produit lors d’une 
éversion de l’articulation sous-talienne, pourvu que le pied soit 
en appui au sol et que le fémur ne tourne pas avec le tibia vers 
l'intérieur. Des forces qui peuvent provoquer ce mouvement 
sont la gravité ou encore les muscles fibulaires (péroniers). 

Par rapport à la voûte plantaire : puisque l'articulation sous- 
talienne est en étroite relation fonctionnelle avec la voûte plan- 
taire, la morphologie de cette dernière peut également influen- 
cer la stabilité de la patella. Biedert et Elsig (1984) ont essayé de 
traiter le syndrome fémoropatellaire chez 30 patients avec des 
semelles orthopédiques. Après 6 mois, environ 70 % des pa- 
tients n'avaient plus de douleurs. Néanmoins, du fait qu’un 
groupe contrôle faisait défaut, on ne peut exclure l'hypothèse 
d'une évolution spontanée favorable. 


Par rapport à l'articulation tibiotalienne : lors de la flexion 
plantaire, le tibia réalise à titre de mouvement associé une rota- 
tion externe au niveau de l'articulation tibiotalienne (voir le 
chapitre correspondant). Le port de chaussures à hauts talons 
pourrait donc avoir un effet déstabilisateur au niveau de l’appa- 
reil fémoropatellaire, pourvu que l’angle du pied, c’est-à-dire 
l'angle entre l’axe longitudinal des deux pieds, ne diminue pas 
et que le fémur n’accompagne pas le tibia dans sa rotation exter- 
ne. 

Par rapport à la région lombopelvienne : si le tibia et le bas- 
sin sont stabilisés par une force quelconque, les muscles rota- 
teurs de hanche peuvent également influencer indirectement 
l’appareil fémoropatellaire dans le sens d’une stabilisation (ro- 
tateurs internes) ou au contraire d’une déstabilisation (rota- 
teurs externes). En cas d’accélération angulaire du bassin dans 
le plan transversal, l’inertie peut créer un moment de force sus- 
ceptible de stabiliser le bassin afin de fournir un point d’appui 
aux muscles rotateurs de la hanche. Une autre possibilité, plus 
simple, est que le bassin pourrait être stabilisé par l’autre mem- 
bre inférieur, dont le pied en appui au sol. L'équilibre entre les 
rotateurs de la hanche peut également être influencé par 
d’autres facteurs comme une éventuelle dysfonction au niveau 
de l'articulation coxofémorale ou au niveau de la région lombo- 
pelvienne. Dans le cadre de lombalgies chroniques idiopathi- 
ques, on retrouve souvent une asymétrie entre les moments de 
force des muscles rotateurs de la hanche, et ce au profit des 
muscles rotateurs externes (Barbee-Ellison et al., 1990 ; Mellin, 
1988). 
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1 Introduction 


L'anatomie spécifique du pied est fortement liée à la station debout et à la 
locomotion bipède de l’espèce humaine. En outre, le pied représente éga- 
lement un excellent système amortisseur. Le pied comporte un grand 
nombre d’articulations complexes dont les interactions ne se laissent guè- 
re expliquer dans tous leurs détails : « 1 semble plus simple de faire mar- 
cher l'homme sur la lune que de comprendre comment il réussit à 
marcher sur ses propres pieds. » Il s’ensuit que, dès que nous tentons 
d'expliquer les diverses fonctions du pied, nous sommes confrontés à tou- 
te une série de modèles qui couvrent chacun l’un ou l’autre aspect mais 
sans jamais englober l’ensemble fonctionnel du pied. Par ailleurs, d’un 
point de vue holistique, il est intéressant d'examiner l'interaction entre le 
pied et le membre inférieur, le bassin, voire la colonne vertébrale. Vu la 
complexité du pied, une telle démarche qui dépasse une seule fonction 
corporelle se révèle difficile. Pour toutes ces raisons, une première appro- | 
che analytique est incontournable. Nous allons donc examiner ci-après 
toutes les articulations du pied séparément avant de tenter en fin de cha- 
pitre de faire une synthèse de cette structure complexe. 





2 Nomenclature des mouvements du tarse 


À l'instar des autres articulations du corps, le pied nous confronte à une 

cinématique tridimensionnelle. Évidemment, le mouvement global du 

pied peut être décomposé en plusieurs composantes. Ainsi décrit-on des 

mouvements autour des trois axes de coordonnées. Cependant, ces axes | 
ne se réfèrent pas au corps globalement dans l’espace (plans sagittal, fron- 

tal et transversal), mais se définissent par rapport au pied qui, de ce fait, 

sert de référentiel local. 


Selon ce système, l’axe Y antéropostérieur parallèle à la plante du pied ne 
se trouve pas dans un plan sagittal mais s’oriente selon l'axe longitudinal | 
du pied. D’après la plupart des auteurs, cet axe passe par le milieu de la | 
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tubérosité du calcanéus et le deuxième espace interdigital. Les axes X et Z 
sont perpendiculaires à l’axe Y, le plan compris entre les axes X et Y étant 
parallèle à la plante du pied. Dans le contexte qui nous intéresse, il n’est 
pas nécessaire d’expliquer l’origine de ce système de coordonnées. Par 
ailleurs, et pour certaines descriptions, un autre système de coordonnées 
sera parfois plus utile, par exemple lorsque l’axe longitudinal du tibia 
nous sert de référentiel. 


Les mouvements peuvent être définis comme indiqué au tableau V.1. 


Axe de cordonnées Mouvement 
X Supination* Pronation* 
Ÿ Adduction Abduction 
Z Flexion plantaire Flexion dorsale 
Somme INVERSION ÉVERSION 
Tableau V.1 


Composantes de mouvement et mouvement global du pied 


* En clinique courante, cette composante est souvent dénommée varus/valgus. Par ailleurs, 
il faut noter que, chez certains auteurs américains, on retrouve également les termes inver- 
sion/éversion pour cette composante. 


Nous allons voir que la cinématique spécifique du pied combine ces com- 


posantes individuelles, combinaison qui est appelée inversion et éver- 
sion. 


Y 
2 





Fig. V.1 
Système de coordonnées utilisé pour la description des composantes de mouvement du 
pied. 
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3 Articulation tibiotalienne 


3.1 


Généralités 


Les mouvements principaux de l'articulation tibiotalienne sont la flexion 
dorsale et la flexion plantaire. Puisque le pied se meut dans toutes les di- 
rections de l’espace, il faut compléter par au moins une autre articulation. 
Cette fonction supplémentaire est assurée par l'articulation sous-talien- 
ne. Il s'ensuit que ces deux systèmes articulaires forment une unité fonc- 
tionnelle. Le talus peut être comparé à une rotule du point de vue 
mécanique ; c’est-à-dire qu’il peut réaliser toutes les variations spatiales 
entre la jambe et le pied. La fonction d’élément de transition qu’a le talus 
peut également être reconnue par le fait qu'aucun muscle ne s’insère sur 
cet os. Par conséquent, l'articulation tibiotalienne et l'articulation sous- 
talienne devraient être analysées en tant qu’unité fonctionnelle. 
Néanmoins, pour des raisons didactiques, nous allons les décrire séparé- 
ment dans un premier temps, avant d’aborder ensuite la relation fonc- 
tionnelle qui existe entre les deux articulations, tibiotalienne et sous- 
talienne. 


Remarque épistémologique préliminaire 


En philosophie des 
sciences, ce fait est con- 
sidéré dans le cadre de 
ce que l'on pourrait ap- 
peler la dynamique des 
théories. Il est le sujet 
de discussions parfois 
très controversées se 
référant à un critère de 
décision, à une expé- 
rience cruciale (experi- 
mentum crucis) qui 
indique à partir de quel 
moment une théorie de- 
vrait être abandonnée. 


À première vue, l'articulation tibiotalienne semble constituer une articu- 
lation assez simple : il s’agit d’une articulation trochléenne typique réa- 
lisant des mouvements de flexion plantaire et de flexion dorsale. Or, à 
partir du moment où l’on a observé que la trochlée du talus possède une 
forme en coin, c’est-à-dire qu’elle est moins large postérieurement qu’an- 
térieurement, un problème particulier surgit. Effectivement, une telle 
configuration ne permet pas d'expliquer de manière satisfaisante la stabi- 
lité de l'articulation. Sur cette base, un modèle a été développé (Le Cœur, 
1938) qui, sur un plan théorique, semblait certes concluant mais qui ne 
correspondait que partiellement aux faits empiriques. Le premier modèle 
cohérent n’a été développé qu'environ 50 ans plus tard. Malgré l'existence 
de ce nouveau modèle, le fonctionnement de l'articulation tibiotalienne 
est encore souvent expliqué par le modèle de Le Cœur, pourtant révolu. 
Une des raisons principales de cette situation pourrait bien consister dans 
le fait que ce modèle est rationnellement plaisant. À cela, il est encore pos- 
sible d'ajouter sa grande diffusion et l’inertie de l’esprit humain face à tout 
changement. Pour cette raison, il nous semble utile de revenir sur les dif- 
férentes approches expérimentales développées pour comprendre le 
fonctionnement de cette articulation. Cet historique nous paraît d'autant 
plus nécessaire que les moyens engagés et le temps nécessaire pour que 
ces nouvelles connaissances s’imposent dans les milieux scientifiques et 
cliniques ont été considérables. Dans le domaine des sciences, les exem- 
ples de ce type sont légion. 


D'un point de vue biomécanique, cette problématique s’applique à toutes 
les articulations. Mais puisque le développement des connaissances du 
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Fig. V.2 








Chapitre V: Le pied 


fonctionnement de l'articulation tibiotalienne constitue un exemple type, 
nous allons nous référer à cette articulation pour illustrer notre propos. 
Un modèle peut plaire en raison de son aspect esthétique et/ou rationnel. 
Toutefois, s’il n’est pas corroboré par des faits empiriques, il doit être sé- 
rieusement mis en question. À notre avis, ce problème ne se limite pas aux 
seules sciences empiriques classiques mais s’observe également en méde- 
cine et dans ses domaines associés. 


Surfaces articulaires 


La trochée du talus est composée de trois surfaces articulaires recouvertes 
d’un cartilage hyalin continu. Dans le plan sagittal, la trochlée est convexe 
; dans le plan frontal, concave. Une courbure convexe dans un plan et con- 
cave dans un autre contribue à la résistance élevée de la surface articulai- 
re. Ce type de courbure est parfois utilisé dans la construction de toits 
devant couvrir des surfaces importantes, donc avec une grande portée. Au 
niveau du talus, la concavité crée une gorge de guidage qui ne se situe pas 
exactement dans le plan sagittal mais qui est légèrement courbée. Cela 
nous fournit peut-être déjà une indication sur les possibilités de mouve- 
ments de cette articulation. D’après Riede (1971), cette concavité dimi- 
nuerait avec l’âge, une hypothèse qui n’a pas pu être confirmée par 
Willemart (1986). 


L'aspect cunéiforme constitue une autre caractéristique de la morpho- 
logie de la trochlée du talus. Celle-ci présente une différence de lar- 
geur (AL) entre le bord antérieur et le bord postérieur. Poirier et Charpy 
(1899), Fick (1904) et Testut (1921) indiquent une différence de 4 à 5 mm. 
Inman (1976) a mesuré une différence de 2,4 + 1,3 mm (voir Fig. V.2A). 






A CG 


Concavité transversale (gorge) 





Les surfaces articulaires du talus droit vu d'en haut (A), médialement (B) et latéralement (C). Dans la figure A, on re- 
marque la différence de la largeur anatomique (AL) de même que la courbe décrite par la gorge de la trochlée du talus. 


3 Articulation tibiotalienne 319 | 


———_—_—_—_—_—_—_—_—_—_— 
| 


| 


environ 32° 


Fig. V.3 
Angle que forme la surface articulaire latérale du talus dans le plan frontal. V 


La surface malléolaire médiale a la forme d’une virgule couchée dont 
la partie élargie regarde en avant. Elle a une orientation presque verticale. 
La surface malléolaire latérale possède une forme de triangle dont la 
base, convexe, regarde en haut. Le sommet du triangle est dirigé vers le 
bas et latéralement. Cette disposition résulte en une courbure assez pro- 
noncée dans le sens céphalocaudal. L’angle entre les deux parties est d’en- 
viron 32° (Blaimont et al., 1986) (voir également Fig. V.3). Cette 
configuration est probablement une indication pour la fonction porteuse 
de la fibula. Expérimentalement, Wagner et al. (1983) ont constaté que 
jusqu’à 20 % de la force totale supportée par la jambe sont transmis par 
la fibula. 


Le pi 


3.3 Contraintes 


3.3.1 Fonctions de la mortaise tibiotalienne 


Comme le mouvement principal de l'articulation tibiotalienne s’effectue 
dans le plan sagittal, la stabilité doit être assurée dans le plan frontal. Cet- 
te stabilité est garantie principalement par la présence des deux malléo- 
les. Maïs les malléoles ne font pas que limiter le mouvement dans le plan 
frontal, elles exercent également une pression médiale et latérale sur la 
trochlée du talus lors de la mise en charge (voir Fig. V.4 p. 320). Une telle 
disposition peut être considérée comme un moyen de serrage bilatéral qui 
empêche l’écrasement de la trochlée dans le plan frontal. 


La position du talus enclavé entre les malléoles peut être considérée com- 
me un assemblage en tenon et mortaise qui, nous l’avons déjà dit, 
remplit une double fonction : 


* limiter le mouvement dans le plan frontal ; 

* soutenir latéralement le talus. 
Afin d’assurer ces deux fonctions, une condition doit au moins être 
remplie : une force doit être transmise par les deux malléoles vers le talus, 


ce qui nécessite un contact permanent entre les os. Cette transmission de 
force ainsi que la forme en coin de la trochlée du talus ont été à l’origine 
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Fig. V.4 

Schéma de l'assemblage en tenon et mortaise de l'articulation tibiotalienne. Pour assurer 
une stabilité suffisante dans le plan frontal, les forces doivent être transmises par les deux 
malléoles (flèches). 


d’une détermination expérimentale de la distribution des contraintes et 
de la grandeur des surfaces de contact au niveau de l'articulation tibiota- 
lienne. 


3.3.2 Études expérimentales concernant la transmission des 
forces 


Tillmann et al. (1985) ont étudié la distribution des contraintes avec une 
méthode photoélastique en utilisant du matériel biréfringent sous lumiè- 
re polarisée. Ils ont réalisé une maquette bidimensionnelle en plexiglas 
qui respectait la configuration osseuse de la mortaise tibiotalienne. Les 
auteurs ont démontré qu’il existe une concordance entre le schéma de dis- 
tribution des contraintes déterminé par le modèle et la trajectoire généra- 
le des trabéculations osseuses. Ils ont ainsi pu déterminer que la 
transmission des forces impliquait bien les trois surfaces articulaires. 


Colpaert (1977), Libotte et al. (1982) et Blaimont et al. (1986) ont examiné 
les contraintes sur des préparations anatomiques à l’aide de jauges de 
déformation (angl. : strain gauges, all. : Dehn-Mess-Streifen). À l’aide 
de telles jauges, la déformation locale à la surface de l’os peut être dé- 
terminée avec une grande précision (voir Fig. V.5). 


| Les jauges de déformation, un moyen pour mesurer des déformations très 
faibles 


Une jauge de déformation est un dispositif de mesure composé d'un fil conducteur 
électrique de faible diamètre collé en boucles sur un support (voir Fig. V.6 p. 322). 
Si la jauge de déformation s'allonge, le fil, en raison de sa disposition en boucles, 
se déforme de façon suffisante pour engendrer une variation de sa résistance. 
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Fig. V.5 | 
Schéma montrant la position des jauges de déformation sur une préparation osseuse munie | 
de tous les ligaments lors de l'étude de Colpaert (1977). | 


La résistance d’un conducteur électrique dépend de trois paramètres : 
p résistance spécifique (qui dépend du matériau) 
1 longueur initiale du fil 
s diamètre du fil 
Cela donne l'équation suivante : 
I (V.D 


mere 


Lors de la déformation, la longueur (/) du fil augmente et, comme son volume 
reste constant, son diamètre (s) diminue. Ces deux éléments qui varient mènent 


à une augmentation de la résistance électrique (R ), comme nous l'indique l'équa- 
tion V.1. 


La jauge de déformation permet de mesurer des changements de longueur d’un 
ordre de grandeur pouvant atteindre 1/90 mm. Collée sur un matériau, par 
exemple un os, une jauge permet de déterminer la déformation à sa surface et 
de tirer des conclusions sur les contraintes responsables de la déformation. 


Aujourd'hui, ces procédés de mesure directs sont de moins en moins utilisés pour 
déterminer des déformations. Ils sont souvent remplacés par des modèles mathé- 
matiques du matériau ou de l’objet à examiner, comme la méthode des éléments 
finis. 
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Fig. V.6 

Représentation schématique du principe de fonctionnement de la jauge de déformation (Rp). La résistance électrique 
(R ) de la jauge varie lors de sa déformation. Le principe du pont de Wheatstone (schéma à droite), dans lequel une 
des quatre résistances est remplacée par la jauge, permet de mesurer des changements de résistance minimaux. 


U différence de potentiel, tension [V] 


Dans l'étude de Colpaert (1977), les jauges de déformation ont été appli- 
quées sur une préparation anatomique de la jambe. Les jauges ont été 
fixées sur l'extrémité distale du tibia et de la fibula. La préparation a été 
mise en charge sous un poids d’environ 700 N et a été examinée avec la 
cheville en position neutre, en flexion dorsale et en flexion plantaire. Les 
résultats de cette expérience, indiqués dans la Fig. V.7, montrent que l’ex- 
trémité distale du tibia est avant tout soumise à une contrainte de com- 
pression. En flexion dorsale, on note des contraintes de traction 
postérieurement, ce qui augmente d’autant plus la compression antérieu- 
re. Ce dernier aspect sera analysé en détail au prochain point. La fibula est 
soumise à une contrainte de compression lors des trois positions de l’ar- 
ticulation tibiotalienne. On peut en conclure que cet os reste constam- 
ment en contact avec le talus, même en flexion plantaire. Vu l’aspect en 
coin de la trochlée, il faut souligner que la malléole latérale est également 
déformée dans cette position de flexion plantaire, ce qui indique une 
transmission de la force entre la fibula et le talus. Un tel transfert n’est 
possible que s’il existe un contact entre les surfaces articulaires. 





Les résultats présentés dans la Fig. V.7 ne montrent aucun changement 
significatif dans la distribution des contraintes entre la position neutre et 
la flexion plantaire. En revanche, en flexion dorsale nous observons une 
augmentation de la contrainte de compression dans la zone antérodistale 
du tibia. Cela peut s'expliquer par un déplacement de la zone de contact. 
En clinique, cette situation peut avoir une certaine importance, notam- 
ment lors de tentatives de récupération de l'amplitude de flexion dorsale 
sur une cheville partiellement bloquée. Une douleur apparaît antérieure- 
ment, au niveau du cou de pied. Elle peut être le résultat de cette augmen- 
tation des contraintes de compression induisant une augmentation de la 
pression intraosseuse, sous-chondrale. 
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Représentation schématique de la répartition des contraintes de compression (C) et de traction (T) au niveau du tibia, 
et ce en flexion plantaire (FP), en flexion dorsale (FD) et en position neutre de l'articulation tibiotalienne. (D'après Col- 
paert, 1977.) 


FP Position neutre 


; 
1 





3.3.3 Détermination expérimentale des surfaces de contact 


L'étude de Colpaert (1977) a donné naissance à l’hypothèse selon laquelle 
le contact entre la fibula et le talus était assuré dans toutes les positions 
articulaires, y compris en flexion plantaire quand la partie moins large de 
la trochlée du talus est engagée dans la mortaise. Cette hypothèse a été vé- 
rifiée expérimentalement en déterminant la grandeur des surfaces de 
contact (Klein, 1978, 1983). Au total, 16 préparations soumises à une mise 
en charge d’environ 700 N ont été investiguées par deux méthodes diffé- 
rentes. 


La validité interne d'une Pour minimiser les erreurs de mesure systématiques potentielles, les sur- 
étude peut être amé- faces de contact ont été déterminées par les deux méthodes suivantes et 
liorée en appliquant et 2 es 

en comparant les résul- leurs résultats comparés : 
tats de deux méthodes 
de mesure qui risquent 
de produire chacune + la méthode du rouge à lèvres. 


une erreur systématique zx F _ sm 0 
connue à l'avance mais Dans la première méthode, un colorant vert, du vert lumière, est injecté 


qui est opposée. dans l'articulation intacte et mise en charge. Ce colorant imprègne le car- 
tilage à tous les endroits qui n’ont pas de contact. Aux endroits où la pres- 
sion est élevée, le cartilage n’est pas coloré. Ensuite, la capsule et les 
ligaments sont enlevés, le cartilage est nettoyé des restes du colorant et, 
finalement, après avoir enlevé la charge, le tibia et la fibula sont séparés 
du talus. Le cartilage non coloré correspond à la surface de contact ; celle- 
ci est photographiée puis mesurée. 


* la méthode colorimétrique ; 


Cette méthode colorimétrique comporte un certain risque : le cartilage 
peut être trop coloré, ce qui conduit à une sous-estimation de la surface 
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de contact. Le désavantage de cette méthode est qu’elle ne peut être réa- 
lisée qu’une seule fois sur la même préparation anatomique. Elle ne per- 
met donc pas d'observer les changements au niveau des surfaces de 
contact en fonction des différentes positions articulaires. L'avantage de 
cette méthode réside dans le fait que la capsule articulaire et les ligaments 
sont intacts pendant que les surfaces de contact sont déterminées. 


Puisque, après l'application de la technique colorimétrique, l'articulation 
est complètement ouverte et les pièces osseuses séparées, on peut appli- 
quer sur les surfaces cartilagineuses du tibia et de la fibula une mince cou- 
che de colorant pour ensuite les appliquer comme un cachet sur le talus. 
Du rouge à lèvre a été appliqué à l’aide d’un pinceau en une couche aussi 
fine que possible. Comme dans la première expérience, une mise en char- 
ge d’environ 700 N est appliquée. Le risque de cette méthodologie est que 
le cartilage du talus soit trop coloré et que l’on surestime les surfaces de 
contact. À la différence de la première méthode, cette deuxième technique 
peut être répétée plusieurs fois sur une même préparation, ce qui permet 
de déterminer les surfaces de contact dans les différentes positions arti- 
culaires. 


Comme les 16 préparations ont été examinées dans une même position 
avec les deux méthodes, leurs résultats ont pu être comparés. L'évaluation 
statistique n’a pas révélé de différences significatives entre les deux pro- 
cédés (p > 0,05). Cela permet de conclure d’une part que les erreurs de 
mesure sont faibles, et d’autre part que l’appareil capsulo-ligamentaire 
n’a pas d'influence sur la grandeur des surfaces de contact. Ce deuxième 
aspect revêt une certaine importance clinique puisqu'il nous indique 
qu’une entorse ligamentaire au niveau de l'articulation tibiotalienne n’a 
guère d'influence sur les surfaces de contact, ni de conséquence sur la sol- 
licitation des surfaces cartilagineuses. Nous allons voir que cela est vala- 
ble à condition que la syndesmose tibiofibulaire n'ait pas été 
endommagée (voir point 3.6.1 p. 348). 


Le tableau V.2 et la Fig. V.8 indiquent les surfaces de contact pour les 
trois zones articulaires ainsi que la surface de contact globale pour les 
trois positions (flexion plantaire, position neutre, flexion dorsale). 


Dans cette étude, la surface de contact totale s'élève en position neutre à 
environ 9,5 + 1,5 cm2. Cette valeur est sensiblement plus élevée que celle 





Surface articulaire Flexion plantaire Position neutre  Flexion dorsale 





[cm?] [cm] [em] 
Supérieure 5,01 + 0,80 5,41 + 0,74 3,60 + 0,46 
Latérale 2,29 + 0,57 2,44 + 0,57 1,99 + 0,47 
Médiale 1,12 + 0,25 1,64 + 0,37 1,97 + 0,42 
Totale 8,42 + 1,47 9,49 + 1,50 7,56 + 1,13 





Tableau V.2 
Les surfaces de contact (en cm?) de l'articulation tibiotalienne pour trois positions articulai- 
res déterminées sur 16 préparations anatomiques (d'après Klein, 1978, 1983). 
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indiquée par Ramsey et Hamilton (1976) qui en rapportent une de 4,40 + 
1,21 cm2. Riede et al. (1969) indiquent que la surface de contact dans l’ar- 
ticulation tibiotalienne diminue dans une position soit de varus, soit de 
valgus du talus. Grâce à une meilleure connaissance des surfaces de con- 
tact, nous pouvons mieux évaluer les contraintes exercées sur le talus. 
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Fig. V.8 

Résultats de la mesure des surfaces de contact de l'articulation tibiotalienne en flexion plan- 
taire (FP), en position neutre (PN) et en flexion dorsale (FD) indiqués en cm2 et en pour- 
centage par rapport à la surface totale. Les différences non significatives entre les positions 
sont indiquées par N.S., les différences significatives par un astérisque (*). (D'après Klein, 
1978, 1983.) 
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Fig. V.9 

Représentation de la surface de contact du talus en flexion dorsale. La surface de contact 
supérieure se réduit à une zone en forme de fer à cheval située sur la partie antérieure de 
la trochlée du talus. 


Outre la détermination de la grandeur des surfaces de contact, nous avons 
pu démontrer que le contact subsiste en flexion plantaire (Klein, 
1978, 1983). Cet aspect a son importance, notamment par rapport à la ré- 
duction de la largeur de la trochlée du talus lors de la flexion plantaire. La 
stabilité articulaire semble ainsi être garantie tant dans cette position que 
dans une autre. 


Pour terminer, soulignons qu’en flexion dorsale la surface de con- 
tact est la moins importante. Un tel résultat est en contradiction avec 
la notion de position de verrouillage définie par MacConaill et Basmajian 
(1969) pour l'articulation tibiotalienne. Cliniquement, il n’est pas sans in- 
térêt de savoir que, dans cette position, la surface de contact se réduit à 
une zone étroite en forme de fer à cheval située dans la partie antérieure 
de la trochlée (voir Fig. V.9). Cet aspect permettrait d’expliquer les dou- 
leurs antérieures provoquées par une limitation de la flexion dorsale. En 
forçant ce mouvement, par exemple pour étirer le muscle triceps sural, la 
pression au niveau de l'os sous-chondral pourrait augmenter et déclen- 
cher une douleur. 


Comme le montre la Fig. V.10, la morphologie de la trochlée du talus in- 
fluence également la grandeur de la surface de contact en flexion dorsale. 
La courbure augmente antérieurement. C’est cette zone qui entre en con- 
tact avec la surface articulaire du tibia lors de la flexion dorsale, et l’inter- 
ligne articulaire s'ouvre dans sa partie postérieure. Quant à savoir dans 
quelle mesure un tel comportement serait à mettre en relation avec la no- 
tion ostéopathique de dysfonction dite d’un talus antérieur, la question 
reste ouverte à ce jour (Ligner et Van Assche, 1993). 


Cinématique de la mortaise tibiotalienne 


La théorie classique de Pol Le Cœur 


Comme indiqué précédemment, la partie antérieure de la trochlée du ta- 
lus est plus large que sa partie postérieure. D’après Le Cœur (1938) et Ka- 
pandji (1974, 1985), cette différence est compensée par le mouvement de 
la fibula qui se déplace par rapport au tibia. Ainsi, pendant la flexion dor- 
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Fig. V.10 
La courbure de la trochlée du talus augmente vers l'avant, le rayon de courbure diminue (r> < r1). En flexion dorsale, 
l'articulation s'ouvre postérieurement et, par conséquent, la surface de contact diminue. 


CC centre de courbure 





Fig. V.11 

Représentation schématique du mouvement de la fibula d'après le modèle de Le Cœur (1938). Selon ce modèle, c'est 
lors de la flexion dorsale (FD) que l'extrémité distale de la fibula effectue une translation latérale (d'environ 5 mm) et 
une translation céphalique ainsi qu'une rotation interne d'environ 30°. La translation céphalique s'expliquerait par la 
direction des ligaments tibiofibulaires inférieurs antérieur et postérieur. Lors de la flexion plantaire (FP), ces mouve- 
ments s'inversent. (D'après Kapandiji, 1974, 1985.) 


sale, la mortaise tibiotalienne s’écarterait jusqu’à 5 mm. Outre ce mouve- 
ment de translation latérale de l’extrémité distale de la fibula, ces 
auteurs décrivent également une translation céphalique et une rota- 
tion interne autour de l’axe longitudinal de la fibula (voir Fig. V.11). Le 
mouvement céphalique est expliqué par la direction des fibres des liga- 
ments tibiofibulaires inférieurs antérieur et postérieur. L’amplitude de 
rotation interne autour de l’axe longitudinal de la fibula serait, selon ces 
mêmes auteurs, d'environ 30°. 
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Le modèle de Pol Le Cœur est fondé sur les observations de l'interaction 
entre les mouvements de la fibula et du talus sur des préparations anato- 
miques. Les amplitudes n’ont pas été mesurées directement par cet 
auteur. Concernant le mouvement latéral, la simple palpation nous per- 
met de constater qu’une amplitude avoisinant les 5 mm, telle que l’indi- 
que Le Cœur, est peu probable. 


Dans le mécanisme décrit par Le Cœur, la mortaise tibiotalienne s’adapte 
passivement à la différence de largeur de la trochlée du talus. L'auteur 
complète son modèle par la description d’un système actif où la contrac- 
tion des muscles fléchisseurs plantaires qui s’insèrent sur la fibula tire cel- 
le-ci vers le bas. L'ensemble de ces muscles et des ligaments 
tibiofibulaires inférieurs induirait un resserrement de la pince bimalléo- 
laire et stabiliserait ainsi l'articulation de manière active. 


3.4.2 Études expérimentales 


Le terme d'heuristique 
négative a été introduit 
par le philosophe hon- 
grois IMRE LAKATOS 
(1922-1974). Il doit 
être compris comme la 
négation de l'heuristi- 
que positive qui, pour 
Lakatos, est le principe 
qui fait avancer la dyna- 
mique des théories dans 
le processus de recher- 
che (voir également La- 
katos et Musgrave, 
1970). 


Nous allons voir que les études expérimentales qui ne corroboraient pas 
le modèle de Le Cœur (1938) ont été négligées pendant des décennies. 
D'un point de vue épistémologique, une telle situation est désignée com- 
me une heuristique négative. Les chercheurs dont les travaux ne s’accor- 
dent pas avec les modèles communément acceptés risquent d’être mis au 
ban de la communauté scientifique. Le modèle de Le Cœur a survécu jus- 
qu’à ce qu’un nouveau modèle cohérent puisse s'imposer. Autrement dit, 
il faut un modèle adéquat et convainquant pour que de nouveaux résultats 
de mesure soient acceptés. 


Ashhurst et Bromer ont rapporté en 1922 les résultats d’une étude expé- 
rimentale sur le mouvement de latéralité de la fibula. Ces auteurs ont in- 
diqué dès cette époque une mobilité inférieure à 2 mm. En 1952, Barnett 
et Napier ont examiné expérimentalement la cinématique de l’articula- 
tion tibiotalienne. Ces auteurs ont notamment étudié la corrélation entre 
la différence de largeur de la trochlée du talus et l’obliquité de la surface 
articulaire tibiofibulaire proximale. L'idée qui sous-tendait cette réflexion 
tout à fait intéressante était la suivante : si la différence de largeur de la 
trochlée du talus est plus importante, la fibula doit effectuer un déplace- 
ment latéral plus important pendant la flexion dorsale. Dans ce cas, le dé- 
placement vers le haut devrait également être plus accusé ; il serait alors 
plus avantageux que la surface cartilagineuse de l'articulation tibiofibu- 
laire proximale soit fort inclinée par rapport au plan transversal. Barnett 
et Napier ont effectivement trouvé des variations dans l’angle d’inclinai- 
son de cette surface articulaire, mais sans pour autant pouvoir établir une 
corrélation significative entre cet angle et la différence de largeur de la 
trochlée du talus. Les résultats de Barnett et Napier (1952) non seulement 
ne soutiennent pas le modèle de Le Cœur (1938), mais au regard 
d’aujourd’hui ils s’y opposent même. Toutefois, puisque l’on ne disposait 
pas à l’époque d’une alternative convaincante au modèle communément 
accepté, ces résultats n’ont pas été pris en compte. 
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Fig. V.12 

Amplitude du mouvement d'écartement de la malléole latérale lors d'un mouvement de l'ar- 
ticulation tibiotalienne depuis la flexion plantaire (FP) vers la flexion dorsale (FD). L'écarte- 
ment débute dès le début du mouvement ce qui témoigne de l'existance d'un contact entre 
la fibula et le talus. 


En 1956, Close a mesuré l'amplitude de mouvement de la malléole latérale 
sur le vivant à l’aide d’un pied à coulisse modifié. En flexion dorsale, il a 
déterminé un mouvement latéral d’une amplitude moyenne d’environ 1,5 
mm. En observant le diagramme tel que rapporté par Close (voir 
Fig. V.12), nous constatons que la fibula commence à se déplacer latérale- 
ment dès le début du mouvement de flexion dorsale, et ce à partir d’une 
flexion plantaire maximale. Cela indique que, dans cette position, la fibula 
et le talus sont déjà en contact. Autrement, la courbe serait plane au début 
du mouvement de flexion dorsale. 


Ledermann et Cordey (1977, 1979) ont mesuré les mouvements tridimen- 
sionnels de la fibula par rapport au tibia chez 12 volontaires. Afin d’attein- 
dre une grande précision, un clou de Steinmann a été placé dans le tibia 
et la fibula respectivement. Lors de la flexion dorsale, la mortaise tibiota- 
lienne s’est écartée de 1,0 à 1,5 mm. La composante céphalique n’a pas pu 
être confirmée par cette étude. L’amplitude de rotation de la fibula autour 
de son axe longitudinal a été limitée à quelques dixièmes de degré. On 
peut supposer que cet ordre de grandeur représente la résolution maxi- 
male possible inhérente à cette technique expérimentale. Quant au sens 
de rotation longitudinale, les auteurs l’ont trouvé variable d’un sujet à 
l’autre, tantôt en rotation interne, tantôt en externe. 


Ce travail confirme les mesures de Close (1956) et contredit le modèle de 
Le Cœur (1938), à moins que l’on ne trouve un autre modèle pour expli- 
quer la faible amplitude du mouvement latéral ; par exemple, une perte de 
contact entre la fibula et le talus pendant la flexion plantaire. Comme les 
études des surfaces de contact dans l’articulation tibiotalienne mention- 
nées ci-dessus l’indiquent, cela n’est pas le cas (voir p. 324). Par consé- 
quent, il faut reconsidérer la cinématique de l’ensemble de ce complexe 
articulaire. 
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3.5 Cinématique de l'articulation tibiotalienne 


En examinant la forme de la trochlée du talus de 152 préparations anato- 
miques, Barnett et Napier (1952) ont déterminé deux orientations diffé- 
rentes de l'axe de mouvement. Ce résultat a été confirmé 
expérimentalement par Hicks (1953) qui a relevé la zone de moindre 
mouvement sur la préparation anatomique. Pour la majeure partie de 
l'étendue du mouvement, ces auteurs ont trouvé un axe qui passait à peu 
près distalement à la pointe des malléoles (Fig. V.13). Le trajet de 
cet axe correspond donc à une orientation : 


* de médial vers latéral ; 
+ d’antérieur vers postérieur ; 
* de supérieur vers inférieur. 


En fin de flexion plantaire, l’orientation de l’axe semble changer de sorte 
que, latéralement, celui-ci se situe plus haut que médialement. Inman 
(1976) a pu confirmer en grande partie les résultats de ses prédécesseurs. 
Il a appliqué la même méthode que Hicks sur un total de 107 préparations 
(voir Fig. V.14). 


À l’aide de la radiostéréométrie, Lundberg (1988) a déterminé les axes hé- 
licoïdaux successifs en procédant par étapes de 10° et en passant de 30° 
de flexion dorsale à 30° de flexion plantaire (voir Fig. V.15 p. 332). En 
passant progressivement de la flexion dorsale à la position neutre, il a 
confirmé les résultats des études antérieures. En se rapprochant de la 
flexion plantaire finale, Lundberg a souvent constaté un changement net 
dans l'orientation de l’axe, et ce par rapport à l’angle d’inclinaison. Dans 
cette zone, l’angle est fréquemment inversé : l’axe passe de médial/infé- 
rieur à latéral/supérieur. 


3.5.1 Modèle d’'Inman (1976) 


Dans un mouvement de 
glissement pur effectué 
dans un espace bidi- 
mensionnel, le centre de 
rotation et le centre de 
courbure se superpose- 
raient et l'indice de 
mouvement vaudrait 1 
(voir également Chapi- 
tre 1 point 7 p. 52). 


Les travaux d’Inman ont eu le grand mérite d'établir une relation fonc- 
tionnelle entre l'orientation de l’axe et la forme de la trochlée du talus. 
Grâce au modèle d’Inman, nous comprenons notamment comment le ta- 
lus, alors qu’il est moins large postérieurement, va se mouvoir, sans pour 
autant perdre le contact avec la malléole latérale qui, elle, ne se déplace 
que d’environ 1,5 mm et sans diminuer la stabilité de l'articulation tibio- 
talienne. 


S'appuyant sur les travaux de Barnett et Napier (1952), Inman a déte- 
rminé la forme de la trochlée du talus. Au lieu de la définir comme un cy- 
lindre, tel qu’on le ferait pour une articulation trochléenne simple, ces 
auteurs lui ont attribué une forme de segment de cône. Inman en a dé- 
duit que l’axe de ce cône devrait correspondre à l’axe de mouvement, se- 
lon l’idée que l’axe de mouvement correspond au centre de courbure. 
D'un point de vue arthrocinématique, il s’agit dans ce cas d’un mouve- 
ment de glissement pur. 
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Fig. V.13 
Représentation schématique de l'orientation de l'axe dans l'articulation tibiotalienne par rapport aux pointes des mal- 
léoles. La projection montre les angles de déclinaison (gauche) et d'inclinaison (droite). 
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Fig. V.14 

Résultats de l'étude sur l'orientation de l'axe de l'articulation tibiotalienne. (D'après Inman, 1976.) En moyenne, cet axe 
passe par deux points situés légèrement distalement en dessous des deux malléoles. Les valeurs maximales de l'angle 
d'inclinaison sont indiquées dans la figure de droite et montrent la possibilité d’une inversion dans l'orientation de l'axe. 
Au lieu d'être dirigé latéralement et vers le bas, ce dernier peut être dirigé latéralement et vers le haut. Selon l'orienta- 
tion de l'axe, la cinématique est donc différente. Par conséquent, il faut s'attendre à une grande variabilité interindivi- 
duelle dans le mouvement de l'articulation tibiotalienne. 


Le bord médial de la trochlée du talus se caractérise par une courbure plus 
prononcée. Cet aspect laisse supposer que la pointe du cône est dirigée 
médialement. La Fig. V.16 p. 333 montre la diminution de la largeur de la 
trochlée postérieurement. Le fait que, médialement, le plan de coupe n’est 
pas perpendiculaire à l’axe du cône induit que la section représente une 
ellipse. Cela indique que la courbure n’est pas constante ; elle augmente 
dans la partie antérieure de la trochlée. Une telle analyse corrobore d’une 
part les résultats de l'étude de Colpaert (1977) qui avait constaté une con- 
trainte de compression augmentée dans la partie antérieure de l'extrémité 
tibiale lors de la flexion dorsale, et d’autre part la réduction des surfaces 
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de contact avec l'ouverture de l’interligne postérieurement en flexion dor- 
sale (Klein, 1978, 1983). 


Willemart (1986) a confirmé la forme de cône avec l’aide de la technique 
dite moiré (voir Fig. V.17 p. 334). Il s’agit d’un procédé optique qui per- 
met de créer des courbes de niveau sur des surfaces courbes à l’instar de 
celles représentées sur des cartes d'état-major. Ces courbes permettent 
une analyse détaillée de la morphologie tridimensionnelle d'une surface 
articulaire. 





EPPOPECEECEEEEEECES FP 30-20 EPPEEOEEEEEEEEEEEE FD 0-10 
=---- FP20-10 ----- FD 10-20 
FP 10-0 FD 20-30 


Fig. V.15 

Représentation des axes de mouvement hélicoïdaux successifs de l'articulation tibiotalienne sur 8 sujets asymptomati- 
ques dans le plan frontal et dans le plan transversal. Les axes passent le plus souvent par les pointes des malléoles, 
sauf en flexion plantaire (FP). Dans ce cas, on observe chez plusieurs sujets (notamment 1, 2, 3, 5 et 7) un changement 
clair de l'orientation de l'axe. (D'après Lundberg, 1988.) 
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Fig. V.16 

Modèle de la géométrie du segment de cône représentant la trochlée du talus développé par Inman. L'axe du cône 
correspond approximativement à l'axe de mouvement. Alors que la face latérale de la trochlée du talus coupe le cône 
à peu près perpendiculairement à son axe, ce qui engendre une section presque circulaire, la face médiale ne coupe 
pas le cône dans un angle perpendiculaire à l'axe, ce qui donne un plan de coupe en forme d'ellipse. (D'après Inman, 
1976.) 
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Fig. V.17 

Représentation de la forme de la surface articulaire supérieure d'un talus droit établie avec 
la technique dite moiré. Les lignes rouges indiquent la forme conique de la trochlée pointant 
médialement. 


La technique moiré, un procédé pour analyser la morphologie 
tridimensionnelle de surfaces articulaires 


Il existe divers procédés permettant la détermination de la forme tridimensionnel- 
le d’une surface. Les coordonnées 3D d’une multitude de points appartenant à la 
surface peuvent être relevées mécaniquement avec un appareil de mesure, 
comme un digitaliseur. Une telle méthode permet d'aboutir à une analyse et à une 
représentation de la surface en question (voir par exemple Inman, 1976). 


Les méthodes optiques ont le grand avantage de ne pas entrer en contact avec 
la surface articulaire pendant le relevé ; toute déformation du cartilage est ainsi 
évitée. La stéréophotogrammétrie a été appliquée sur des surfaces articulaires 
(voir par exemple Huiskes et de Lange, 1984) ; une méthode plus simple dite 
« rasterstéréographie » a également été appliquée. Dans le cas où la surface à 
étudier n'est pas plane, des lignes droites ou des petites croix projetées optique- 
ment sur la surface y seront déformées. La détermination de cette déformation 
permet de reconstruire mathématiquement la morphologie 3D de la surface. Cette 
technique a été mise au point par Frobin et Hierholzer (1982) ou encore par Dre- 
rup et Hierholzer (1994). À l'origine, elle était destinée à l'examen de la forme du 
dos dans le cadre des programmes de dépistage de la scoliose ; elle y a livré des 
résultats très encourageants. Cependant, cette méthode est peu utilisée en pra- 
tique clinique. Il semble que le cliché radiologique traditionnel de la colonne soit 
toujours préféré, et ce malgré l'exposition du patient à un rayonnement ionisant. 

















Des courbes de niveau analogues à celles qui figurent sur les cartes d'état-major 
peuvent être créées en utilisant la technique moiré. La photographie d’une surface 
sur laquelle ont été créées de telles lignes de niveau contient toute l'information 
nécessaire à l'analyse tridimensionnelle de la surface. Elle permet de déterminer 
la courbure et le rayon de courbure en tout point. En présence d’une surface ar- 
ticulaire courbe, de façon irrégulière, l'étude de la variation du rayon de courbure 
en tout point fournit des informations importantes sur la morphologie de cette 
surface et, par conséquent, sur son influence sur le mouvement. Des aspects bio- 








Parmi les découvertes 
de Lord Rayleigh, on 
peut citer l'explication 
de la couleur bleue du 
ciel, ou encore la raison 
pour laquelle le ciel se 
teint en rouge à l'aurore 
et au crépuscule. 
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mécaniques fondamentaux comme la superposition ou non du centre de courbure 
et du centre de rotation peuvent ainsi être déterminés. 


Le principe de la technique dite moiré a déjà été décrit au XIX® siècle par le BARON 
JOHN WILLIAM STRUTT RAYLEIGH (1842-1919), physicien et prix Nobel, sous le nom 
d'effet moiré. En superposant deux réseaux qui sont constitués chacun d'une pla- 
que de verre sur laquelle sont gravées des droites opaques et en tournant légè- 
rement les plaques l’une par rapport à l'autre, on obtient, en plus des droites, des 
lignes visibles à l'œil nu. Il s'agit de lignes formées à partir des points de croise- 
ment des droites figurant sur les deux plaques de verre. En tournant les réseaux 
de quelques degrés supplémentaires, ces lignes se déforment et se déplacent 
(voir Fig. V.18). Dans la vie quotidienne, un tel phénomène peut être observé en 
regardant des voiles de rideaux. Lorsqu'en contre-jour deux couches de tissu se 
superposent, on peut observer des lignes qui, dans ce cas, sont très irrégulières. 
Si le tissu est « emporté par le vent », ces lignes se modifient, se déplacent et se 
déforment. 


L'utilisation de l'effet moiré sous la forme de la technique moiré ne s'est déve- 
loppée qu'à partir des années 1970 (Meadows et al., 1970 ; Takasaki, 1970). Le 
principe est très simple : lorsque l'on projette une lumière forte sur un réseau, les 
ombres des lignes se projettent sur une surface située en dessous du réseau. Si 
cette surface est plane, les ombres représentent des lignes droites. Si la surface 
est courbe, les ombres sont déformées. En observant les ombres à travers le ré- 
seau, on voit apparaître, outre les lignes du réseau et leurs ombres, d'autres li- 
gnes qui représentent l'effet moiré. Sous certaines conditions (emplacement 




















Fig. V.18 

Représentation de l'effet moiré par la superposition de deux réseaux tournés l’un par rapport 
à l’autre. En A, le déplacement est faible et ne fait apparaître que quelques lignes dites moiré 
(zones sombres et claires). En B, le déplacement est plus important, le nombre de lignes 
moiré est plus important. C montre une surface ondulée : les lignes représentent des cour- 
bes de niveau. 
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spatial de la source lumineuse, emplacement de l'observateur et de la caméra, 
etc.), ces lignes représentent des courbes de niveau. On peut alors, comme sur 
une carte géographique, analyser la forme tridimensionnelle de la surface. 


Jacob et al. (1985), Klein (1985, 1987), et Klein et De Schryver (1987) ont appli- 
qué la technique moiré aux surfaces articulaires pour produire des courbes de ni- 
veau. Cette méthode leur a permis d'analyser avec précision la forme des surfaces 
articulaires. Les articulations suivantes ont été examinées : l'articulation mé- 
tatarso-phalangienne de l’hallux, l'articulation tibiotalienne, l'articulation sous-ta- 
lienne, l'articulation atlanto-occipitale, la tête radiale et l'épiphyse distale de 
l'humérus. Mais à l'instar de la « rasterstéréographie », la technique moiré n'est 
en définitive que rarement utilisée, que ce soit dans la recherche biomécanique 
ou en clinique médicale. 


Concernant les formes des surfaces articulaires, ces analyses assez précises per- 
mettent de relever de nettes différences articulaires entre la droite et la gauche 
chez un même sujet. On a ainsi pu constater que les trochlées d'un talus droit et 
gauche ne sont pas identiques. Cela signifie que les mouvements, notamment les 
petits mouvements associés, ne sont pas les mêmes. De façon générale, il est évi- 
dent que ce genre de problèmes dépend de la précision avec laquelle un phéno- 
mène donné est examiné. Si la résolution est faible, toutes les articulations 
effectuent les mêmes mouvements. Si la résolution est grande, les différences de- 
viennent perceptibles. 


Ces considérations, au premier abord assez techniques, ne sont pas sans implica- 
tions éthiques et épistémologiques. En effet, nous pouvons nous poser la question 
de savoir à partir de quel moment une telle précision devient nécessaire et, en 
corollaire, si le déploiement de tels moyens techniques est justifié. À notre avis, 
c'est justement dans le domaine d'une approche clinique manuelle qu'il existe un 
réel besoin de techniques très précises. Ce besoin est aussi l'expression d'un cer- 
tain état d'esprit qui respecte les stratégies de mouvement individuel (mouve- 
ments actifs et passifs) comme l'expression de la singularité d'une personne 
donnée : c'est au clinicien de s'adapter au mouvement individuel d’une articula- 
tion, et non pas au patient de se conformer à une norme imposée par le clinicien. 
Ces considérations nous mènent vers un autre problème, celui du diagnostic d'une 
dysfonction sur base de l'analyse du mouvement : quel est le critère qui nous per- 
met de distinguer entre une « bonne » et une « mauvaise » cinématique ? Quel 
est le « bon » ou le « mauvais » mouvement au niveau d'une articulation doulou- 
reuse ? 


Par une expérience d’une valeur didactique remarquable, Inman (1976) a 
su expliquer de manière probante la faible amplitude de translation de la 
fibula lors de la flexion dorsale ou plantaire (voir Fig. V.19). L'auteur a 
« embroché » le talus sur son axe de mouvement. Une scie tenue par un 
rail de guidage a été montée parallèlement à cet axe. Par la suite, le talus 
a été tourné, comme un poulet grillé, sur son axe. Le mouvement est exé- 
cuté progressivement et, lors de chaque arrêt, une rainure est réalisée 
avec la scie. 
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Fig. V.19 
Représentation schématique de l'expérience de Verne T. Inman (1976) déterminant la forme conique de la trochlée du 
talus. 

















Fig. V.20 

Représentation schématique de la largeur antérieure et postérieure de la trochlée du talus. La largeur anatomique est 
inférieure d'environ 5 mm à l'arrière qu'à l'avant. En revanche, la largeur fonctionnelle postérieure ne diminue que d'en- 
viron 1,5 mm, puisqu'elle est déterminée de façon oblique. Les largeurs fonctionnelles représentent des génératrices 
d'un cône. 
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*) Les génératrices 
d'un cône sont des li- 
gnes droites qui passent 
de la pointe du cône à la 
circonférence de la base 
du cône. Elles génèrent 
la surface du cône. 


Comme celle-ci est guidée de façon parallèle à l’axe de mouvement, les 
rainures successives sont parallèles à cet axe. Mais il faut noter que les rai- 
nures obtenues ne sont pas parallèles entre elles. De minces tiges en acier 
enchâssées dans les rainures font ressortir une forme conique de la tro- 
chlée du talus. En comparant la longueur d’une rainure antérieure à celle 
d’une rainure postérieure, Inman releva une différence d’environ 1,5 mm, 
ce qui correspondait à la translation latérale de la malléole latérale. Pour 
expliquer cette amplitude de translation, il faut tenir compte de la largeur 
fonctionnelle de la trochlée du talus correspondant à une certaine posi- 
tion. Ces largeurs fonctionnelles ne sont pas parallèles mais convergent 
médialement vers la pointe du cône ; elles représentent des génératrices* 
d’un cône (voir Fig. V.20 p. 337). 


3.5.2 Synthèse des mouvements de la fibula 


* Pour une description 
de la radiostéréométrie, 
voir p. 152. 


Tous les travaux expérimentaux ont démontré que la translation latérale 
de la fibula pendant la flexion dorsale de l'articulation tibiotalienne telle 
que décrite par Le Cœur existe, mais que son amplitude est nettement in- 
férieure à la valeur indiquée par cet auteur. Les autres composantes de 
mouvement proposées par Le Cœur n’ont pas été confirmées. Comme il 
s’agit de mouvements de faible amplitude, la radiostéréométrie* déve- 
loppée par Selvik (1974) s’est révélée comme la méthode de choix et a été 
utilisée par de nombreux chercheurs. 


Van Langelaan (1983), Kärrholm et al. (1985) et Lundberg (1988), notam- 
ment, ont examiné les mouvements de la fibula par rapport au tibia dans 
la flexion dorsale et plantaire de l’articulation tibiotalienne tant sur des 
préparations que sur le vivant (voir Fig. V.21 et Fig. V.22). Les résultats 
obtenus par ces auteurs s'accordent et peuvent être résumés comme suit. 





+ Mouvement latéral: une amplitude de translation de 1 à 
1,5 mm. 

*< Kärrholm et Lundberg indiquent une translation antéroposté- 
rieure respectivement de 0,6 mm et de 1,5 mm. Il s’agit d’une 
translation postérieure pendant la flexion dorsale et inverse- 
ment. 











« Seul Kärrholm décrit une translation céphalocaudale d’une va- 
leur moyenne de 0,2 mm. 

* La rotation autour de l’axe longitudinal de la fibula a toujours 
été très faible, les amplitudes se situant à environ 0,1° à 0,2°. 
Aucune direction définitive n’a pu être déterminée. 


L'ordre de grandeur des amplitudes des deux derniers mouvements men- 
tionnés ci-dessus se situe à la limite de résolution de la radiostéréométrie. 
Il s’ensuit que ces données ne sont guère interprétables. 


Soavi et al. (2000) ont examiné les mouvements de l’extrémité 
proximale de la fibula sur 6 préparations à l’aide de la radiostéréomé- 
trie. Ces auteurs décrivent, entre autres, un mouvement antérolatéral de 
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Fig. V.21 
Mouvements latéraux et antéropostérieurs de la malléole latérale mesurés à des intervalles de 10° dans une amplitude 
comprise entre 30° de flexion plantaire (FP) et 30° de flexion dorsale (FD). Les barres verticales indiquent la déviation 
standard pour chaque position (d'après Lundberg, 1988). 
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Fig. V.22 

Résultats de la mesure du mouvement de la malléole latérale sur 9 enfants en position neutre, en flexion plantaire maxi- 
male (FP) et en flexion dorsale maximale (FD). Tous les sujets à l'exception d'un (ligne rouge) souffraient d'un trauma- 
tisme de l'articulation tibiotalienne. La ligne en pointillés indique la valeur moyenne. (D'après Kärrholm et al., 1985.) 
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la tête de la fibula pendant la flexion dorsale. En tenant compte des résul- 
tats de Kärrholm et al. (1985) et de Lundberg (1988), l'extrémité proxima- 
le de la fibula se déplacerait donc en sens inverse de l'extrémité distale. 
Cependant, cette conclusion pose problème dans la mesure où les ampli- 
tudes indiquées dans l'étude réalisée par Soavi et al. se situent de nouveau 
aux limites de la précision de mesure possible en radiostéréométrie. 


On ne peut exclure l’existence d’autres mouvements entre la fibula et le ti- 
bia. Ainsi, lors de l'application de certaines techniques de mobilisation 
passive d’autres mouvements sont possibles. À notre connaissance, ces 
mouvements n’ont pas encore été déterminés. Il pourrait s’agir notam- 
ment de mouvements de translation céphalocaudale qui pourraient éga- 
lement exister lors de la marche au moment de la pose du pied. 


3.5.3 Synthèse des composantes de mouvement de l'articulation 
tibiotalienne 


Dans de nombreux livres d'anatomie, l’axe de l’articulation tibiotalienne 
est décrit comme un axe transversal placé dans le plan frontal (Lundberg, 
1988). Autour de cet axe, on décrit en général un mouvement pur de 
flexion plantaire et dorsale. Les études expérimentales mentionnées ci- 
dessus indiquent cependant que l’axe de l'articulation tibiotalienne est un 
axe tridimensionnel oblique. Nous avons déjà mentionné qu'il se situe lé- 
gèrement en dessous (distal) des pointes des malléoles (voir Fig. V.13 
p. 331). Par conséquent, cet axe doit être défini par les trois composantes 
spatiales anatomiques ; il s’agit d’un mouvement tridimensionnel compo- 
sé en l'occurrence de trois composantes de rotation. Le tableau V.3 mon- 
tre les composantes de mouvement correspondant à chaque composante 
spatiale de l’axe. 


Dans les conditions indiquées ci-dessus, la flexion plantaire et la flexion 
dorsale sont accompagnées de composantes de mouvement appelées se- 
condaires, mineures ou encore associées. Il s’agit d’une adduction/abduc- 
tion et d’une supination/pronation. Les trois composantes résultent en 
un mouvement global appelé inversion/éversion. Un tel mouvement 
est en général décrit pour l'articulation sous-talienne ; de fait, il commen- 
ce déjà au niveau de l'articulation tibiotalienne. Alors que, dans cette der- 
nière, la flexion plantaire et la flexion dorsale constituent les mouvements 
majeurs, dans l'articulation sous-talienne, ce sont la supination/prona- 














Composantes spatiales Composantes de mouvement Composante 
céphalique— caudal Flexion plantaire Flexion dorsale Composante majeure ou principale 
médial — latéral Adduction Abduction Composante mineure 
antérieur — postérieur Supination Pronation Composante mineure 
SOMME INVERSION EVERSION 
Tableau V.3 


Aperçu des composantes majeures et mineures des mouvements de l'articulation tibiotalienne correspondant à l'orien- 
tation 3D de l'axe et donc à ses composantes spatiales. 
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tion et l’adduction/abduction qui prédominent. Cet aspect souligne le lien 
fonctionnel très étroit qui existe entre ces deux articulations. Pour termi- 
ner, précisons que, malgré la nature tridimensionnelle du mouvement, les 
termes de flexion plantaire et flexion dorsale restent utilisés pour décrire 
les mouvements de l'articulation tibiotalienne. 


L'existence des composantes de supination et d’adduction dans l’articula- 
tion tibiotalienne peut être démontrée par un simple exemple pratique : | 
en effectuant une flexion dorsale dans l’articulation tibiotalienne suivie | 
d’une inversion de l'articulation sous-talienne, le pied effectue un mouve- 
ment de supination et d’adduction dans l’espace. Tout en maintenant la 
position de l'articulation sous-talienne en inversion, le pied est amené de 
la flexion dorsale à la flexion plantaire, et les composantes de supination 
et d’adduction du pied augmentent. Cela indique l’existence de compo- 
santes de supination et d’adduction qui ont lieu au niveau de l'articulation 
tibiotalienne. 


Q 
SG 
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Le mouvement tridimensionnel de l'articulation tibiotalienne peut être 
décrit à partir de deux référentiels différents : 


° le mouvement du talus par rapport à la jambe ; 
+ le mouvement de la jambe par rapport au talus. 


Mais, d’un point de vue fonctionnel, par exemple pendant la marche 

quand le pied constitue un point fixe du moins pendant un certain temps 

et que c’est la jambe qui bouge, il semble utile de se servir des deux réfé- 

rentiels dans l'analyse cinématique. À notre avis, une analyse fonctionnel- 

le de distal vers proximal est plus proche d’un point de vue holistique. Elle | 
nous permet de tenir compte de l’influence du pied sur les articulations | 
proximales et d'expliquer les différentes interactions articulaires bien 

mieux que l'analyse fonctionnelle habituelle de proximal vers distal. 


|! 

| 

| 

En général, les manuels ne mentionnent que le premier cas de figure. | 
| 


La jambe comme référentiel 


Observons d’abord le mouvement du talus par rapport aux deux os de la 
jambe. En flexion plantaire, les mouvements associés sont la supination 
et l’adduction. Pendant ce mouvement, la tête du talus se déplace média- 
lement — c’est la composante d’adduction — et le talus se couche légère- 
ment sur son côté latéral — ce qui correspond à la supination (voir 
Fig. V.23A p. 342). Il est important de comprendre qu’à l'exception du jeu 
articulaire ou de la présence d’une pathologie, les composantes associées 
ne peuvent pas apparaître seules en dehors de la composante majeure. 


Le pied comme référentiel 


En plaçant le référentiel au niveau du pied et en supposant que les autres 
articulations du pied ne bougent pas, nous pouvons décrire les trois com- 
posantes de mouvement de la jambe. Pendant la flexion plantaire de l’ar- 
ticulation tibiotalienne, la jambe se déplace postérieurement, ce qui 
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Fig. V.23 
Représentation schématique des composantes 3D de l'articulation tibiotalienne. 


A montre en vue antérieure les mouvements de la tête du talus par rapport à la jambe fixée. En flexion dorsale (FD), 
le talus réalise en plus une abduction (ABD) et une pronation (PRO) ; en flexion plantaire (FP), il existe une composante 
d’adduction (ADD) et une de supination (SUP). 


B montre en vue supérieure les mouvements de la jambe par rapport à un pied fixé au sol. Lors de la flexion dorsale, 
la jambe décrit une inclinaison antérieure associée à une rotation interne (IR) et une inclinaison latérale. Inversement, 
en flexion plantaire, le tibia s'incline en arrière et effectue une rotation externe (RE) ainsi qu'une inclinaison médiale. 


correspond à la composante majeure. Elle tourne également vers l’exté- 
rieur et s'incline vers l’intérieur. Pendant la flexion dorsale, la jambe s’in- 
cline en avant et associe une rotation médiale et une inclinaison latérale 
(voir Fig. V.23B). 


Lundberg et al. (1989) indiquent une amplitude de rotation du tibia qui 
peut atteindre, selon l'individu, 10°. Chez certains individus, il existe un 
renversement de l'orientation de l’axe (voir Fig. V.15 p. 332) : c’est en 
flexion plantaire que l’axe ne se dirige plus de médial vers latéral et du 
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Fig. V.24 

Mouvement 3D de l'articulation tibiotalienne. Deux tiges métalliques insérées dans le tibia et dans le talus respective- 
ment indiquent le mouvement de rotation dans le plan transversal. 

En flexion plantaire, le talus, et donc le pied, pointe médialement ; une composante d'adduction est associée. Lors de 
la flexion dorsale, une composante d'abduction s'ajoute. 


haut vers le bas, mais du bas vers le haut. Dans ces cas, la rotation se fait 
en sens inverse. En se basant sur l'étude de 14 préparations anatomiques, 
Hintermann et al. (1994a) rapportent une amplitude d’environ 8°, sans 
pour autant trouver un changement du sens de rotation en fin de flexion 
plantaire. 


3.5.4  L'articulation tibiotalienne en tant que maillon de la chaîne 
de mouvement du membre inférieur 


Sur la base de l’analyse ci-dessus, il est intéressant de considérer le com- 
portement de la jambe pendant un accroupissement par exemple. La po- 
sition de départ est donc debout, hanches, genoux et articulations 
tibiotaliennes en position neutre. Le pied est immobile au sol. Lors de la 
flexion simultanée de la hanche et du genou, l'articulation tibiotalienne 
réalise une flexion dorsale. L’inclinaison du tibia en avant est associée, 
comme nous l’avons vu, à une rotation interne. Nous savons qu'une telle 
rotation existe également au niveau du genou, où elle apparaît comme 
mouvement associé à la flexion. Le tibia subit donc une rotation interne 
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d’une part à cause de la flexion du genou et d’autre part à cause de la 
flexion dorsale de l'articulation tibiotalienne. La situation serait optimale 
si l'amplitude de cette rotation interne liée à l’articulation tibiotalienne 
(TT) et à l'articulation fémorotibiale (FT) était identique : 


Tibia(TT) = CTibia(FT) (V2) 


Si tel n’est pas le cas, ce que l’on peut supposer de prime abord, certaines 
articulations de la chaîne de mouvement devront compenser. Cette com- 
pensation pourrait également se faire par l'existence du jeu articulaire. 
Cette possibilité est écartée dans les considérations suivantes. Pour une 
explication cohérente, nous allons inclure l’articulation sous-talienne 
(asr) qui sera abordée plus loin dans le texte. Le tableau V.4 indique de fa- 
çon formelle trois possibilités : 


+ __les deux rotations ont la même grandeur : 
Oribia (TT) — ATibia (FT) 
° l'articulation tibiotalienne réalise une rotation plus élevée : 
Oribia (TT) > Tibia (FT) 
*_ l'articulation tibiotalienne fait une rotation plus faible : 
Oribia (TT) < Tibia (FT) 
Sauf dans le premier cas (qui correspond à la première ligne du 


tableau V.4), l’articulation coxofémorale et/ou l'articulation sous-talien- 
ne doivent intervenir pour compenser. 


Rapport des amplitudes de Compensation 


Œribia (TT) 


Oribia (TT) 


Œribia (TT) 


rotation 


Segment osseux Articulation Segment osseux au-delà 
suivante de l’articulation suivante 


= Oribia (FT) = = — 
> Oribia (FT) Fémur RI Hanche RI Bassin 0 
ou ou ou 
Talus ABD Art. sous-talienne INV Calcanéus SUP (varus) 
< Œribia (FT) Fémur RE Hanche RE Bassin 0 


ou ou ou 
Talus ADD Art. sous-talienne EV Calcanéus PRO (valgus) 


Tableau V.4 

Les différents scénarios possibles pour la répartition des composantes de rotation axiale au niveau des différents seg- 
ments du membre inférieur pendant le passage de la station bipodale à la position accroupie. Le point de départ de 
cette analyse est la rotation interne du tibia associée à la flexion dorsale de l'articulation tibiotalienne et à la flexion du 
genou. Si l'amplitude de rotation axiale n'est pas identique au niveau de ces deux articulations, il faut qu'il existe des 
mouvements compensatoires au niveau des os (fémur et/ou talus) et donc dans les articulations suivantes, c'est-à-dire 
la hanche et/ou l'articulation sous-talienne. Cela engendrera à son tour un mouvement du segment osseux suivant, le 
calcanéus. Notons que si la hanche est libre de mouvement, le bassin ne doit pas se mouvoir (bassin 0). 
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Fig. V.25 

Représentation schématique de la relation exprimée par l'équation V.3. Un mouvement dans 
une articulation peut être exécuté soit par l’un des segments osseux, soit par l'autre. Le sens 
de rotation est bien opposé. 


La base de cette formalisation est représentée par l’équation ci-après qui 
définit le mouvement dans un plan d’une articulation d’une extrémité 
périphérique : 





Le pi 


œ (V3) 


articulation — Œegment distal Oegment proximal 


Le terme à gauche de cette équation concerne le mouvement d’une articu- 
lation sans chercher à déterminer lequel des deux segments constituant 
l'articulation en question a réalisé le mouvement. Le mouvement est dé- 
crit dans un référentiel interne. La partie droite de l’équation correspond 
aux mouvements décrits dans un référentiel externe ; il s’agit du ou des 
mouvement(s) des segments osseux. Par la suite, nous désignons la rota- 
tion externe par un signe positif et la rotation interne par un signe négatif. 


Cette situation est représentée très schématiquement dans la Fig. V.25. 
L'interligne articulaire est ouvert du côté droit, fermé à gauche. Une telle 
situation peut être induite par le mouvement soit du segment osseux su- 
périeur, soit du segment inférieur. Le schéma montre clairement que les 
mouvements s'effectuent en sens opposé. 


Premier cas de figure — La rotation associée à l'articulation tibiotalienne est 
identique à celle de l'articulation du genou 


Dans ce premier cas de figure (@ripia (rr) = Œribia cn), la rotation interne 
du tibia entraîne une rotation interne du genou. Au niveau de l’articula- 
tion tibiotalienne le tibia réalise une rotation vers l’intérieur par rapport 
au talus. Formellement, ce mouvement devrait être désigné comme rota- 
tion externe dans cette articulation. En général, ce terme n’est pas utilisé 
pour l'articulation tibiotalienne. 


+ Pour l’articulation du genou 
À partir de l'équation V.3, on obtient : 


CT = ribia — UFémur (V.4) 
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Si le tibia fait une rotation interne de 10°, on obtient : 

Opr = -10-0 (V5) 
pr = —-10 

Cela indique qu’une rotation interne de 10° a lieu dans l’articula- 
tion fémorotibiale. 

Pour l’articulation tibiotalienne 

À partir de l'équation V.3, on obtient : 


rt = ralus — ATibia (V.6) 


Si le tibia fait une rotation interne de 10°, on obtient : 
Grr=0-(-10) (V.7) 
Œrr = 10 

Cela indique que l'articulation tibiotalienne réalise une rotation ex- 
terne de 10°. 


Deuxième cas de figure — La rotation associée à l'articulation tibiotalienne est 
plus élevée que celle de l'articulation du genou 


Supposons que ripia (TT) = —15° Et Œribia (FT) = —10° 


Le fémur compense, 
c’est-à-dire que le tibia tourne de —15° : 
Pour l'articulation du genou : 


pr = Uribia — ÂFémur (V.8) 


Avec une rotation interne de 15° du tibia, on obtient : 
—10 = 15 - eur (V.9) 


Lkémur = —S 

Cela signifie que le fémur tourne de 5° vers l’intérieur. Si le bassin 
ne bouge pas, l'articulation coxofémorale fera une rotation interne 
de 5°. Si ce mouvement n'avait pas lieu, le bassin devrait tourner, 
et une rotation lombaire pourrait avoir lieu. 

Le talus compense, 

c’est-à-dire que le tibia tourne de -10° : 

Dans ce cas, il faut d’abord déterminer œrr en partant du principe 
que Gribia çrr) —15°. En se fondant sur l’équation V.3, on obtient : 
@rr = 15°. 

Pour l'articulation tibiotalienne : 


Œrr = Éralus — XTibia (V.19) 
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Avec une rotation interne de 10° du tibia, on obtient : 
1 Lralus— (—-10) (V.11) 
Œralus =S 


Cela signifie que le talus tourne latéralement de 5°. Il s’agit d’une 
abduction du talus, mouvement qui induit à son tour une inversion 
dans l'articulation sous-talienne. Dans le point consacré à l’articu- 
lation sous-talienne, nous allons voir que, dans ce cas, le calcanéus 
effectue une supination (voir point 4.4 p. 364). 


Troisième cas de figure — La rotation associée à l'articulation tibiotalienne est 
moindre que celle liée à l'articulation du genou 
Supposons que Œribia (rr) = —10° Et Œribia (FT) = —15° 
+ Le fémur compense, 
c’est-à-dire que le tibia tourne de —-10° : 
Pour l'articulation du genou : 


pr = Uribia — ÉFémur (V.12) 





Le pi 


Si le tibia fait une rotation interne de 10°, on obtient : 
5 =10-0 (V.13) 


LFémur =? 


Cela signifie que le fémur fait une rotation externe de 5°. Si le bas- 
sin ne bouge pas, l'articulation coxofémorale réalise une rotation 
externe de 5°. 

+ Le talus compense, 
c’est-à-dire que le tibia tourne de —15° : 
Dans ce cas, il faut d’abord déterminer or sur la base de œripia cr) 
_10°. En prenant en compte l'équation V.3, nous obtenons : 
Otrr = 10°. 
Pour l'articulation tibiotalienne : 


rt = Éralus — XTibia (V.14) 


Avec une rotation interne de 10° du tibia, on obtient : 
10 =a,.-(-15) (V.15) 
Tralus — — 


Cela veut dire que le talus tourne en dedans de 5°. Il s’agit d’une ad- 
duction du talus qui à son tour induit une éversion de l'articulation 
sous-talienne avec une pronation du calcanéus. 


Une telle analyse nous permet d’expliquer à l’aide d’un modèle où les ar- 
ticulations fonctionnent comme des charnières à axe unique l'interaction 
entre l'articulation coxofémorale, l'articulation du genou ainsi que les ar- 
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ticulations tibiotalienne et sous-talienne. Zeller et al. (2004) ont dé- 
| terminé une pronation du pied? lorsque le sujet s’accroupit en 
| fléchissant un seul genou. Subsiste la question de l'importance des mou- 
vements associés et, plus précisément, de la rotation dans le plan trans- 
versal. Ce modèle pourrait également être élargi en incluant par exemple 
le mouvement du calcanéus par rapport à l’os cuboïde. Une autre possibi- 
lité serait d'analyser l'influence d’une dysfonction de l’articulation coxofé- 
morale, par exemple dans le cas d’une hypertonie des muscles rotateurs 
externes de la hanche. Nous avons vu que le bassin peut alors bouger, ce 
qui induit à son tour un mouvement au niveau de la colonne vertébrale. 














Ce modèle va dans le sens d’une approche biomécanique qui correspond 
à la vision holistique qui est celle visée par l’ostéopathie ; elle est exprimée 
ici par la notion que nous pourrions appeler « chaîne lésionnelle ». Nous 
n’excluons pas d’autres possibilités de mouvements ou l'existence de liens 
fonctionnels potentiels, pourvu que, du point de vue cinématique, le sys- 
tème reste cohérent. D’autres éléments comme les composantes d’adduc- 
tion et d’abduction, la possibilité de la présence d’un certain jeu 
articulaire, l'influence de l'orientation de l’axe des différentes articula- 
tions en termes d’inclinaison et de déclinaison, etc. n’ont pas été inclus 
dans nos réflexions présentées ci-dessus. 


Un autre exemple simple qui illustre les liens entre l'articulation tibiota- 
lienne et la jambe est celui du port de chaussures à talons hauts. Dans ce 
cas, la flexion plantaire de l'articulation tibiotalienne provoque une aug- 
mentation de la rotation externe du tibia. Cette dernière risque de ne pas 
être sans effet au niveau de l’articulation fémoropatellaire dans la mesure 
où la rotation externe du tibia entraîne un changement défavorable de 
l'angle Q, ce qui pourrait provoquer une instabilité dans cette articulation 
(voir le chapitre IV point 2.4.2 p. 309). 





3.6 Considérations cliniques 


3.6.1 Entorse de cheville et ostéochondrite disséquante 


L’entorse de la cheville lors d’une supination forcée représente un trau- 
matisme fréquent de l'articulation tibiotalienne. Le ligament talofibulai- 
re antérieur et, le cas échéant, le ligament calcanéo-fibulaire subissent 
une contrainte importante en supination. D’après Inman (1976), le liga- 
ment talofibulaire antérieur empêche la supination surtout en position de 
flexion plantaire, alors qu’en position neutre et en flexion dorsale, c’est le 
ligament calcanéo-fibulaire qui serait le plus sollicité. 


Johnson et Markolf (1983) ont pu confirmer sur des préparations anato- 
miques que la section du ligament talofibulaire antérieur affecte la stabi- 
lité de l'articulation dans le plan frontal, surtout en flexion plantaire. En 
conséquence, c’est par la position de flexion plantaire que l'articulation 





26 Cette publication n’indique pas de quelle articulation il s’agit. 
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) Ligament tibiofibulaire antérieur 






Ligament calcanéo-cuboïdien dorsal 
Ligament talofibulaire antérieur 


Ligament calcanéo-fibulaire 


Fig. V.26 
Représentation des ligaments les plus sollicités lors d'un traumatisme en supination. 


est stabilisée par le ligament talofibulaire antérieur davantage que par la 
forme en coin du talus. En flexion dorsale, c’est surtout la stabilité antéro- 
postérieure qui diminue avec la section de ce ligament ; le mouvement de 
tiroir est accru. 


En flexion plantaire, les traumatismes en supination ont souvent des con- 
séquences plus importantes en raison du moment d’inversion plus 
élevé. Ce moment est élevé parce que le bras de levier auquel les liga- 
ments sont exposés est grand. Il s’agit de la distance séparant le ligament 
du pivot autour duquel le pied bascule, c’est-à-dire son bord antérolatéral. 
En flexion plantaire, ce bras de levier est nettement plus important qu’en 
position neutre, où il ne peut être supérieur à la distance qui sépare la 
malléole latérale du sol. Par ailleurs, en flexion plantaire, le mouvement 
traumatisant implique plusieurs articulations du pied. Ainsi, c’est surtout 
l'intégrité du ligament talofibulaire antérieur qui est investiguée, tandis 
que celle du ligament calcanéo-cuboïdien dorsal est souvent négligée. 
L'examen clinique du pied après entorse doit inclure une palpation préci- 
se de ce ligament afin d’évaluer sa sensibilité. 


Lors de la bascule en supination du talus, d’autres lésions non ligamentai- 
res peuvent également survenir. Comme indiqué dans la Fig. V.27 p. 350, 
les bords de la trochlée du talus sont exposés. Des arrachements cartilagi- 
neux pouvant atteindre l’os sous-chondral peuvent avoir lieu. Ces lésions 
sont diagnostiquées ultérieurement et qualifiées d’ostéochondrite dis- 
séquante (Inman, 1976 ; Libotte et al., 1981 ;, Magee, 1988). 


Une autre lésion possible lors d’un traumatisme en supination est la frac- 
ture de la malléole latérale ou encore celle des ligaments tibiofibulaires 
distaux, ce qui peut provoquer un diastasis tibiofibulaire. Dans le cas 
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Fig. V.27 


Représentation schématique de la bascule du talus dans la mortaise tibiofibulaire lors d'un 
traumatisme en supination. Les contraintes risquent d'être particulièrement élevées au ni- 
veau des bords latéraux de la trochlée du talus (flèches) ; elles peuvent y engendrer un ar- 
rachement du cartilage ou même de l'os sous-chondral. 


A B 


Représentation schématique de la surface de contact supérieure (zone rouge) de la trochlée du talus en fonction d'une 
syndesmose intacte (A) et instable (B). (D'après Blaimont et al., 1986.) 





d’une entorse de ces ligaments, Blaimont et al. (1986) mentionnent la 
possibilité d’une ostéochondrite disséquante secondaire qui s’explique- 
rait par la possibilité d’une translation latérale du talus à l’intérieur de la 
mortaise tibiotalienne. Comme indiqué dans la Fig. V.28, une telle trans- 
lation engendre une réduction importante des surfaces de contact qui se 
concentrent sur les crêtes de la trochlée du talus, là où se localise habituel- 
lement une ostéochondrite. 


3.6.2  Cinématique des dysfonctions de l'articulation tibiotalienne 


Sammarco et al. (1973) ont examiné la cinématique in vivo de 26 articula- 
tions tibiotaliennes asymptomatiques ainsi que celle de 14 articulations 
pathologiques avec et sans charge. Ils ont appliqué les principes de la mé- 
thode de Reuleaux. Chez 12 sujets asymptomatiques seulement, le centre 
de rotation était situé au niveau du centre de la trochlée du talus. Dans le 
cas où il se rapproche du centre de courbure, la composante de glissement 





* Concernant l'angle y 
voir le chapitre I point 
7.5.1 p. 65. 
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est prépondérante. Même si les auteurs de cette étude n’y font pas direc- 
tement référence, ils introduisent la notion de vecteur de vitesse dont 
l'origine se situe au niveau du point de contact moyen (voir le chapitre I 
point 7.5.2 p. 66). Dans le cas des articulations tibiotaliennes pathologi- 
ques, Sammarco et al. déterminent des phases dans le mouvement où une 
coaptation et/ou une décoaptation excessive ont lieu (voir Fig. I.47 p. 67). 
Les auteurs concluent que le comportement du vecteur de vitesse montre 
un certain schéma cinématique dont les articulations pathologiques 
s'éloignent. 

Cuvelier (1999) a étudié la cinématique d’articulations tibiotaliennes chez 
des patients ayant subi un traumatisme en supination et chez des sujets 
asymptomatiques. Les paramètres suivants ont été examinés : la position 
du centre de rotation, celle du centre de courbure, l'indice de roulement- 
glissement ainsi que l’angle y*. Les patients qui avaient des douleurs et 
des limitations de mouvement au niveau de l'articulation concernée ont 
été subdivisés en un groupe non traité et un groupe traité localement avec 
des techniques ostéopathiques. Aucune différence significative n’a pu être 
trouvée entre les trois groupes. Dans cette étude, le traitement ne sem- 
blait pas avoir d'influence sur la cinématique. 


4 Articulation sous-talienne 


4.1 Généralités 


Le complexe articulaire sous-talien peut être examiné sous différents an- 
gles. D’un point de vue anatomique, il est composé de trois éléments 
reliés entre eux par deux cavités articulaires : 


* l'articulation sous-talienne 
. et l'articulation talo-calcanéo-naviculaire. 


Les deux articulations sont séparées par le sinus du tarse et des ligaments. 
Contrairement à l’allemand qui utilise, pour désigner ces deux articula- 
tions, le terme d’unteres Sprunggelenk, l'anglais (subtalar joint) et le 
français (articulation sous-talienne, ou subtalaire) ne connaissent pas de 
terme unique désignant les deux articulations. En anglais, le terme subta- 
lar joint désigne la chambre postérieure de l'articulation, alors que la 
chambre antérieure est appelée talocalcaneonavicular joint (Gray’s Ana- 
tomy, 1999). Dans la terminologie française, l'articulation entre le talus et 
l'os naviculaire fait partie de l’interligne de Chopart. 


D'un point de vue fonctionnel, le complexe articulaire sous-talien peut 
être complété par un autre élément : los cuboïde. Ce complexe se compo- 
se donc du talus, du calcanéus, de l’os naviculaire, de l’os cuboïde et, bien 
sûr, des articulations relatives. Nous nous concentrerons ici sur cet en- 
semble fonctionnel (voir Fig. V.29 p. 352). 
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Articulation talo-calcanéo-naviculaire 


Articulation sous-talienne —2m 


cu fc 


Articulation calcanéo-cuboïdien 


Fig. V.29 
Schéma des interlignes articulaires (lignes rouges) entre les éléments constituant le com- 
plexe articulaire sous-talien. 


Talus 





Calcaneus 





Fig. V.30 
Le complexe articulaire sous-talien représente une chaîne cinématique fermée. Un mouvement au niveau d’un interligne 
articulaire provoque inévitablement des mouvements dans les trois autres interlignes. Il s'agit d'un mécanisme con- 
traint. Pour des raisons didactiques, nous avons placé les axes dans notre schéma de façon parallèle, ce qui n'est pas 
le cas en réalité. Il s'ensuit qu'un certain jeu articulaire est inévitable voire physiologique : il s'agit de charnières 
« usées ». 


L'unité fonctionnelle ainsi définie peut être considérée comme une chaî- 
ne cinématique fermée (Huson, 1982). Cette notion indique que tout 
changement spatial d’un élément se répercute inévitablement sur les 
autres éléments de la chaîne (voir Fig. V.30). Si, par exemple, l'os cuboïde 
est mobilisé manuellement par rapport à l'os naviculaire, un mouvement 
entre le talus et le calcanéus doit également avoir lieu nécessairement. Ces 
interactions sont importantes pour l’ostéopathie et de manière générale 
pour la médecine manuelle, surtout si l’on considère la situation inverse : 
si l’une des articulations de la chaîne présente une éventuelle dysfonction, 
toutes les articulations seront concernées. Hintermann et al. (1994b) ont 
pu constater qu’une arthrodèse d’un interligne isolé de ce complexe arti- 
culaire diminuaiïit l’amplitude de l’ensemble articulaire. 
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Le complexe articulaire sous-talien possède de nombreuses fonctions. 
Nous pouvons en énumérer les principales. 





* _ Orientation du pied dans l’espace 
+ Adaptation du pied en appui aux irrégularités du terrain 


(ææ} 
ES 


°_ Transfert des rotations axiales de la jambe vers le pied (voir le 
point « fonction de transfert », point 4.5 p. 366) 

+ Contrôle de l’équilibre en position unipodale (voir le point 
« articulation sous-talienne et voûte plantaire », p. 402) 

+ Contrôle dynamique de la voûte plantaire (voir le point 
« articulation sous-talienne et voûte plantaire Ÿ, p. 402) 





+ _ Système amortisseur (voir le point « configuration décalée du 
tibia, du talus et du calcanéus dans le plan frontal », p. 411). 











4.2 Surfaces articulaires et ligaments 


4.2.1 Surfaces articulaires 







DISTAL 


Élément Surface articulaire  Courbure||Courbure Surface articulaire Élément 





PROXIMAL 








Surface articulaire talaire convexe concave Surface articulaire Talus 





Calcanéus 


postérieure calcanéenne postérieure 
SINUS du TARSE 

Calcanéus Surface articulaire talaire  concave || convexe Surface articulaire Talus 

antérieure calcanéenne antérieure 
Ligament calcanéo- plan plan Tête du talus Talus 
naviculaire plantaire 
Os naviculaire Face postérieure concave || convexe Tête du talus Talus 
Os cuboïde Face postérieure sellaire sellaire Surface articulaire pour  Calcanéus 


l‘os cuboïde 





Tabelle V.5 
Aperçu des interlignes articulaires du complexe sous-talien. 


La disposition et la courbure des différentes surfaces articulaires du com- 
plexe sous-talien sont reprises dans le tableau V.5 et illustrées à la 
Fig. V.31 p. 354. En synthèse, nous retiendrons que la surface articulaire 
postérieure du talus est concave, alors que les trois surfaces antérieures 
sont plus ou moins convexes. Par conséquent, le talus se déplace simulta- 
nément par rapport à deux surfaces articulaires aux courbures inverses. 
Une telle configuration a conduit à la formulation de diverses hypothèses 
concernant la cinématique de ce complexe articulaire. Il a ainsi été avancé 
que les mouvements sont inévitablement accompagnés de pertes de con- 
gruence (Merkel et Fischer, 1894 ; Steindler, 1955 ; Kapandji, 1978), qu'il 
n’est pas possible d’expliquer le mouvement à partir de la morphologie 
des surfaces articulaires (Huson, 1977), ou encore que l’on peut comparer 
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Surface articulaire 
calcanéenne postérieure 


Surface articulaire 
calcanéenne antérieure 








Articulation 
calcanéo-cuboïdienne 


Surface articulaire 
talaire antérieure 


Ligament calcanéo-naviculaire plantaire 
Fig. V.31 


Surface articulaire talaire postérieure 


Aperçu des surfaces articulaires du complexe articulaire sous-talien en vue postérolatérale. En haut de la figure, le talus 
a été basculé pour mettre en évidence les surfaces articulaires. 
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Fig. V.32 


la tête du talus à la tête fémorale (coxa pedis ; MacConaiïll et Basmajian, 
1969). 


Afin de faciliter la compréhension de cette articulation, nous proposons 
d’analyser brièvement le mouvement de la tête du talus. Si le pied est posé 
au sol et si le membre inférieur effectue une rotation axiale, le talus ne 
tourne pas, à l'instar du fémur, autour d’un point situé approximative- 
ment au centre de sa tête mais autour d’un centre de rotation situé dans 
la partie postérieure de l'os. Il en résulte un mouvement où la tête du talus 
pivote à peu près dans une direction médiolatérale (voir Fig. V.32). Il 
s’agit de la composante d’abduction/adduction du talus. Ce mouvement 
permet de prévoir le mouvement de l’os naviculaire qui, dans une certaine 
mesure, va accompagner la tête du talus. L’os naviculaire ne reste donc 
pas immobile comme un acétabulum tel que cela a été supposé dans le ca- 
dre du concept de la coxa pedis. Le mouvement et la fonction du talus peu- 
vent être comparés à ceux du panneton d’une clé. La question quant à 
l’incongruence qui devrait accompagner tout mouvement sera abordée 
plus loin (point 4.6 p. 378). 





Le centre de rotation du talus ne se situe pas au niveau de sa tête mais dans la partie postérieure du talus. Pendant la 
rotation interne ou externe de la jambe, la tête du talus effectue donc un mouvement de bascule médiolatéral (abduc- 
tion/adduction). Ce mouvement peut être comparé à celui d'une clé que l'on tourne dans la serrure, le panneton cor- 
respondant au col et à la tête du talus. 
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4.2.2  Ligaments 


Ligaments latéraux et médiaux 


| Sur la face latérale du pied, nous décrivons le ligament cervical (Smith, 
| 1958 ; Schmidt, 1978 ; Gray’s Anatomy, 1999). Ce ligament s'étend de la 

partie latérale du col du talus à la partie latérale et supérieure du calca- 
| néus en avant du sinus du tarse. Dans la littérature, ce ligament est sou- 
| vent appelé ligament talocalcanéen interosseux ; pourtant, il s’agit d’un 
| ligament à part entière situé latéralement et bien isolé par rapport aux 
structures du sinus du tarse. La comparaison du mouvement du col du ta- 
lus avec celui du panneton d’une clé (voir Fig. V.32 p. 355) permet de vi- 
sualiser et d’expliquer l'orientation spatiale de ce ligament. Si le pied est 
posé au sol et si la jambe effectue une rotation interne, le talus fait une ad- 
duction et le ligament se couche à plat dans le plan transversal. Lors du 
mouvement en sens inverse, le ligament se redresse et prend une direc- 
tion plus verticale (Fig. V.34). Ce mouvement peut être palpé au niveau 
des structures osseuses ; il pourrait être qualifié de mouvement 
d’« essuie-glace ». Le ligament cervical guide en quelque sorte le mouve- 
ment du col du talus. 





Axe de l’articulation 
sous-talienne 







ed 


Ligament calcanéo-cuboïdien dorsal 
Ligament cervical 
Ligament calcanéo-cuboïdien plantaire 


Ligament talo-calcanéen latéral 


Fig. V.33 
Représentation des ligaments latéraux du complexe articulaire sous-talien. Les insertions distales du ligament talofibu- 
laire et du ligament talocalcanéen latéral se situent à proximité de l'axe du mouvement. 


| 
| 
| 
| Ligament calcanéo-fibulaire 
| 
| 
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Éversion 


Fig. V.34 


LU 


Inversion 


Représentation schématique de la position du ligament cervical en éversion et en inversion de l'articulation sous-talien- 
ne, vue de face en position debout. En éversion, le ligament se rapproche du plan horizontal, alors qu'en inversion, il 
s'oriente presque verticalement. 


Toujours latéralement mais plus en arrière se trouve le ligament talocal- 
canéen latéral. Il est recouvert partiellement par le ligament calcanéo-fi- 
bulaire. Ces deux ligaments sont dirigés obliquement vers le bas et vers 
l'arrière, et au niveau du calcanéus, leurs zones d'insertion se situent près 
de l’axe de mouvement de l'articulation sous-talienne (Fig. V.33). Une tel- 
le disposition indique que, lors du mouvement de l'articulation, ces liga- 
ments ne sont guère mis en tension. Le ligament talocalcanéen latéral et 
le ligament calcanéo-fibulaire sont recouverts par les tendons et les gaines 
séreuses des muscles long et court fibulaires. Ces gaines renforcent l’ap- 
pareil ligamentaire latéral. 


À la face médiale se situe le ligament talocalcanéen médial qui, à l'instar 
du ligament deltoïde qui le recouvre, s'ouvre en éventail. 


Ligaments plantaires 


Le ligament calcanéo- 
cuboïdien plantaire est 
un bon exemple d'inser- 
tion ligamentaire asy- 
métrique. D'un côté il 
s'insère loin de l'interli- 
gne articulaire, tandis 
que de l’autre son inser- 
tion se situe tout près 
de cet interligne (voir 
chapitre I p. 118-122 et 
Fig. 1.92 p. 122). 


Sur la face plantaire, nous trouvons latéralement le ligament calcanéo- 
cuboïdien plantaire. Il s’insère à la partie postérieure du calcanéus et s’at- 
tache directement après avoir croisé l’interligne articulaire à la partie 
proximale de l’os cuboïde. Certaines de ses fibres continuent vers l’extré- 
mité distale du cuboïde pour ainsi former le canal du tendon du muscle 
long fibulaire. Tenant compte de l'insertion proximale de ce ligament sur 
le cuboïde, Huson (1965) lui décrit une fonction spécifique : il permet le 
glissement plantaire de l'os cuboïde maïs limite fortement son mouve- 
ment dorsal. Cela peut être démontré par la palpation et lors de différen- 
tes techniques de mobilisation. Lorsque le pied se pose au sol par sa partie 
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Fig. V.35 

Lors de la mise en charge du pied en flexion plantaire, par exemple lorsque le pied touche le sol à la réception d'un 
saut, le ligament calcanéo-cuboïdien plantaire est fortement sollicité et empêche le glissement plantaire de la partie 
antérieure du calcanéus. 


antérieure, par exemple à la réception d’un saut, le ligament calcanéo-cu- 
boïdien plantaire empêche le glissement plantaire du calcanéus 
(Fig. V.35). 


Du côté plantaire et médial se trouve le ligament calcanéo-naviculaire 
plantaire qui assume les fonctions suivantes : il complète la surface arti- 
culaire du talus en formant une glène pour la tête du talus et, avec le liga- 
ment calcanéo-cuboïdien plantaire, il contribue au maintien de la voûte 
plantaire. Par ailleurs, ce ligament limite les mouvements de l’os navicu- 
laire à l’instar du ligament calcanéo-cuboïdien plantaire vis-à-vis de l’os 
cuboïde. 


Ligaments interosseux 


Voir la Fig. V.36 p.359. Les ligaments interosseux situés entre le talus et le calcanéus sont regrou- 
pés sous le terme de ligament talocalcanéen interosseux. Des études ana- 
tomiques détaillées (Smith, 1958 ; Schmidt, 1978) ont permis de détailler 
plusieurs ligaments plus ou moins individualisés à l’intérieur de ce systè- 
me ligamentaire, et dont certains sont en relation étroite avec les fibres du 
rétinaculum des extenseurs. À notre connaissance, l'interaction fonction- 
nelle entre les ligaments du sinus du tarse et le rétinaculum n’a pas encore 
fait l’objet de recherches spécifiques. On peut supposer que la contraction 
des muscles releveurs du pied peut avoir une certaine influence sur ces li- 
gaments. Dans sa partie médiale, les fibres ligamentaires sont assez épais- 
ses et relativement courtes. Une telle disposition aura une influence sur la 
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Muscle long extenseur des orteils 
Muscle troisième fibulaire 






Muscle long extenseur de l’hallux ———— 


Muscles fibulaires 
|" 





Ligament talocalcanéen 
interosseux 


Le pi 


Fig. V.36 
Schéma des rapports anatomiques entre les ligaments du sinus du tarse et le rétinaculum du cou de pied. (Modifié 
d'après Sarrafian, 1983.) Le talus a été sectionné dans le plan frontal. 


localisation de l’axe de mouvement de l'articulation sous-talienne. Il s’agit 
d’une zone dans laquelle se situe le point de percée de l’axe de rotation 
instantané. 


4.3 Axe de mouvement de l'articulation sous-talienne 


Les mouvements de l'articulation sous-talienne se font dans les trois 
plans anatomiques, ce qui a conduit Henke (1863) à parler d’un axe de 
compromis. Aujourd’hui, nous utilisons volontiers le terme d’axe héli- 
coïdal qui explique les composantes de mouvement simultanées dans les 
trois directions de l’espace. Selon le sens de rotation, on parle d’inver- 
sion et d’éversion respectivement. Cette rotation peut être projetée 
dans les trois plans anatomiques, ce que nous allons voir plus loin. 
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4.3.1 Description de l'axe de mouvement 


Il s’agit d’un axe oblique par rapport aux trois plans anatomiques de l’es- 
pace, et que nous allons définir en termes de localisation et d'orientation. 
En principe, il existe deux méthodes différentes pour décrire un axe. La 
première consiste à indiquer deux points par lesquels l’axe passe. D'un 
point de vue anatomique, il pourrait s’agir de deux points dont l’un est si- 


Axe de l’articulation sous-talienne 





Fig. V.37 
Orientation de l'axe de l’articulation sous-talienne. Celui-ci passe par la partie médiale du col du talus et par un point 
situé postérieurement sur la face latérale du calcanéus. Il croise le sinus du tarse de façon oblique. 






postérieur 


antérieur 





Fig. V.38 

Modèle illustrant les mouvements de l'articulation sous-talienne qui s'effectuent simultanément autour d’une surface 
articulaire convexe (postérieure) et concave (antérieure). Dans la partie antérieure, le sens du mouvement est donc 
l'inverse de celui dans la partie postérieure. Le schéma de droite montre ce mouvement par le déplacement d'une droite 
(il ne s'agit pas de l'axe de mouvement !) dont une extrémité décrit un mouvement selon une trajectoire convexe, l'autre 
un mouvement concave dans l’espace. Cette droite tourne autour d'un pivot situé dans le sinus du tarse. 
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tué sur la partie antérieure et médiale de la tête du talus, et l’autre posté- 
rieurement sur la face latérale du calcanéus. La deuxième possibilité pour 
décrire un axe consiste à définir un point par lequel il passe et deux angles 
pour définir son orientation. 


En raison de la forme des surfaces articulaires et de l’orientation des liga- 
ments, l’axe passe par la partie médiale du sinus du tarse. Comme indiqué 
précédemment, dans cette zone se trouvent des faisceaux ligamentaires 
courts et assez épais : il s’agit d’un pivot (De Doncker et Kowalski, 1979 ; 
Sarrafian, 1983). De Doncker utilise le terme de ligament axile. L’axe pas- 
se donc entre les surfaces articulaires du calcanéus. Ce fait explique pour- 
quoi la surface antérieure est concave et la surface postérieure convexe. 
Les deux surfaces articulaires correspondent approximativement à un 
segment d’un double cône dont les sommets se rencontrent dans le sinus 
du tarse (voir Fig. V.38). 





Comme indiqué à la Fig. V.39 p. 362, l'orientation de l’axe peut être dé- 
finie par deux angles : un angle d’inclinaison et un angle de déclinaison. 
Le premier est déterminé par rapport au plan de la face plantaire du pied 
et, d’après Inman (1976), il vaut 42 + 9° (min. 20°, max. 69°). L’angle de 
déclinaison est défini par rapport à l’axe longitudinal du pied qui passe 
par le deuxième espace interdigital. Sa valeur s'élève à 23 + 11° (min. 4°, 
max. 47°). Des valeurs semblables ont déjà été indiquées par Manter 
(1941). 
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4.3.2 Signification fonctionnelle de l'orientation tridimensionnelle 
de l'axe et de ses modifications 


À partir de la moyenne des angles d’inclinaison et de déclinaison, qui sont 
respectivement de 42° et de 23°, nous pouvons évaluer le rapport entre les 
différentes composantes de rotation par plan. Ainsi, la composante an- 
téropostérieure (supination/pronation) paraît un peu plus élevée que la 
composante verticale (adduction/abduction). La composante transversa- 
le (flexion plantaire/flexion dorsale) n’a qu’une importance secondaire. 


La valeur de chacune de ces trois composantes en fonction des angles 
d’inclinaison et de déclinaison peut être déterminée par les équations 


suivantes : 
P, = P cos œ. cos B (V.16) 
e) Py = @ sin 


@, = @ cos ©. sin 


Dans ces équations, @ représente la rotation globale autour de l’axe de 
l'articulation sous-talienne, ®,, 6, et @, les composantes de rotation res- 
pectivement dans le plan frontal (x), transversal (y) et sagittal (z), « dé- 
signant l’angle d’inclinaison, et f, l'angle de déclinaison. 
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Angle de déclinaison Angle d’inclinaison 


Min = 4° 







SLETTTTE LEE fosses 
nal du pied 










Axe longitudi 





Fig. V.39 

Localisation et orientation de l'axe de l'articulation sous-talienne. (D'après Inman, 1976.) L'orientation montre de gran- 
des différences interindividuelles, ce qui est exprimé par la valeur de la déviation standard (SD) ainsi que par les valeurs 
minimales (min.) et maximales (max.). 





œ B Psur Papp OrP 
42° 23° IL 16,7° 1:3° 
20° 5° 23,4° 8,6° 2,0° 
70° dr 8,5° 2329? 07° 

Tableau V.6 


Rapport des composantes de mouvement de l'articulation sous-talienne pour une amplitude 
d'inversion globale (@rny) de 25° en fonction de différentes orientations de l'axe. 

La première ligne indique les valeurs moyennes : l'angle d'inclinaison de l'axe () 42°, et 
l'angle de déclinaison (fB) 23° ; la composante de supination (sup) et la composante d'ad- 
duction (app) ont à peu près la même valeur. La deuxième ligne indique les rapports de 
différentes composantes pour un angle d'inclinaison de 20°, ce qui est une valeur minimale, 
et pour un angle de déclinaison de 5°, également minimal. Dans ce cas, la composante de 
supination domine nettement. La troisième ligne indique les rapports pour un angle d'incli- 
naison de 70° (valeur maximale) et un angle de déclinaison toujours de 5°. Dans ce cas, 
c'est la composante d’adduction qui prédomine. 
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La déviation standard et la variabilité fondée sur les valeurs maximale et 
minimale des angles d’inclinaison et de déclinaison rapportées par Inman 
(1976) prédisent de grandes différences individuelles dans le comporte- 
ment cinématique du pied. Nous allons donc procéder à une modélisation 
afin d’analyser trois scénarios avec des orientations d’axe différentes et 
avec une amplitude d’inversion (@rvy) chaque fois identique de 25°. 


+ Lorsque l'orientation de l’axe correspond aux valeurs moyennes 
(a = 42°, B = 23°), la différence entre les composantes antéroposté- 
rieures et verticales est minime étant donné que la première com- 
posante est légèrement diminuée par l’angle de déviation. Les 
composantes ont approximativement un rapport de 1:1. Ce cas de 
figure est indiqué par la première ligne du tableau V.6. 

+ _ Si l'angle de déclinaison est de 5° et l’angle d’inclinaison de 20°, 
c’est la composante de supination qui prédomine. Les valeurs obte- 
nues sont reprises dans la deuxième ligne du tableau V.6. 

*_ Sil’angle de déclinaison reste faible (5°) mais que l’angle d’inclinai- 
son augmente fortement (70°), c’est la composante verticale (ad- 
duction) qui domine. Il s’agit de la troisième ligne du tableau V.6. 
Si l’on suppose que le pied est posé au sol, le talus pourrait réaliser 
assez aisément un mouvement d’abduction ou d’adduction, ce qui 
équivaudrait à une rotation externe ou interne du membre infé- 
rieur. Cette rotation peut éventuellement être transmise jusqu’à 
l'articulation coxofémorale ou la colonne vertébrale. 


Par ces exemples, nous essayons de montrer qu’il peut exister de grandes 
différences individuelles dans le comportement cinématique de l’arrière- 
pied, voire de l’ensemble du membre inférieur face à une articulation 
sous-talienne normale et physiologique. En outre, il faudra considérer le 
fait que, pendant le mouvement, la valeur des angles d’inclinaison et de 
déclinaison varie pendant le mouvement. La manière dont le mouvement 
est induit peut également avoir une importance. Nous reviendrons plus 
loin sur ce type de problèmes ainsi que sur l’influence de l'orientation de 
l'axe sur la cinématique globale du membre inférieur. 


En ce qui concerne la variation de l'orientation de l’axe pendant le mou- 
vement, Van Langelaan (1983) a pu démontrer que, pendant le mouve- 
ment d’inversion, l’angle d’inclinaison augmente dans le sens 
de la verticalisation, alors que le fait que l’angle de déclinaison dimi- 
nue indique que l’axe se rapproche du plan sagittal. Un tel résultat a pu 
être confirmé par Benink (1985). Cela signifie que, lors du mouvement 
d’inversion, sa composante verticale augmente progressivement aux dé- 
pens des autres composantes. Par conséquent, si le pied est posé au sol, le 
rapport de transfert de la composante de supination/pronation du pied 
vers la rotation externe/interne de la jambe change (voir point 4.5 p. 366). 
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4.4 Analyse des composantes de mouvement 
tridimensionnelles de l'articulation sous-talienne 


Au point précédent, nous avons déterminé la position et l'orientation de 
l'axe : de l'avant vers l'arrière, du haut vers le bas et de médial à latéral. 
Sur la base de cette orientation, nous pouvons indiquer les données four- 
nies au tableau V.7 ; les composantes de mouvement y sont déduites de 
cette orientation tridimensionnelle de l’axe. 


o 





Orientation de l'axe 


Dans le tableau V.7, la colonne « axe » indique les composantes d’orien- 
tation de l’axe. Il s’ensuit que la rotation est considérée comme un vecteur 
orienté obliquement dans l’espace. Chaque composante d'orientation de 
l'axe possède son propre sens indiqué par une flèche (—). Si l'on chan- 
geait le sens de la flèche, par exemple post — ant, il faudrait également 
changer le sens de rotation de cette composante (voir chapitre I point 


3.5.1 p. 30). 


Mouvement du calcanéus par rapport au talus 


Dans la deuxième colonne du tableau V.7, le mouvement du calcanéus est 
analysé par rapport à un talus considéré comme fixe. C’est ce point de vue 
qui est généralement utilisé dans la littérature. Chaque composante 
d'orientation induit une composante de mouvement. Ainsi, on obtient 
une supination, adduction et flexion plantaire du pied par rapport à un ré- 
férentiel externe. Quant au mouvement exprimé dans un référentiel inter- 
ne, c’est-à-dire quand on n’observe que le glissement des surfaces 
articulaires sans chercher à déterminer laquelle réalise le mouvement, on 
décrit le mouvement global qui, dans ce cas, est appelé inversion. Les mê- 
mes considérations sont valables pour le mouvement inverse où la prona- 
tion, l’abduction et la flexion dorsales représentent des composantes de 
l’éversion. 




















fixe : Talus Calcanéus Calcanéus Référentiel 










mobile :| Calcanéus Talus Jambe 











SUP PRON PRON SUP Inclinaison médiale 
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ant — post Inclinaison latérale externe 





céph — caud externe 





méd — lat externe 









interne 


Tabelle V.7 

Composantes de mouvement de l'articulation sous-talienne pour trois cas de figure (référentiel externe) — (1) mouve- 
ment du calcanéus par rapport au talus, (2) mouvement du talus par rapport au calcanéus, (3) mouvement de la jambe 
par rapport au calcanéus — pour un mouvement global d'inversion et d'éversion (référentiel interne). 
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Mouvement du talus par rapport au calcanéus 


* Rappel : l'amplitude 
d'une articulation est 
toujours donnée par 
l'amplitude du segment 
articulaire distal moins 
l'amplitude articulaire 
du segment articulaire 
proximal. 


Le mouvement du talus par rapport au calcanéus considéré comme fixe 
est analysé dans la troisième colonne. Une telle situation est très fonction- 
nelle puisque le pied est le plus souvent posé au sol et tout le corps se meut 
par rapport à lui. C’est également valable pour la quatrième colonne où le 
talus et la jambe sont considérés comme une unité. Pour provoquer un 
mouvement d’inversion dans l'articulation (dans un référentiel interne), 
le talus doit effectuer un mouvement en sens inverse. Ce mouvement du 
talus est donc décrit dans un référentiel externe. Un tel raisonnement 
analytique peut être représenté schématiquement comme dans la 
Fig. V.25 p.345, ou mathématiquement comme dans l’équation V.3 


P. 345*. 


Mouvement de la jambe par rapport au calcanéus 


La quatrième colonne décrit les mouvements de la jambe qui est supposée 
bouger avec le talus. Dans un premier temps, nous supposons donc que 
l'articulation tibiotalienne ne bouge pas. Lorsque le talus effectue une 
pronation, la jambe s'incline médialement. Si le talus réalise une abduc- 
tion, la jambe suivra avec une rotation externe. Une inclinaison postérieu- 
re de la jambe est induite par une flexion dorsale du talus. 


Synthèse : la fonction de transfert 


0 = 


Dans ce qui précède, nous avons toujours supposé que le mouvement ar- 
ticulaire était effectué par l’un ou l’autre des segments articulaires. Ce- 
pendant, pour mieux comprendre les mouvements de l’arrière-pied et ses 
fonctions, il est intéressant de considérer le cas le plus général. Les seg- 
ments osseux proximal et distal peuvent se mouvoir tous les deux lorsque 
le pied se trouve à plat au sol. Il en résultera que les trois composantes de 
mouvement ne sont pas forcément effectuées par le même segment arti- 
culaire. 


Le tableau V.8 reprend un mouvement d’inversion sous les conditions in- 
diquées ci-après. 


+ Le calcanéus et l’ensemble du pied effectuent la composante de 
supination. 

+ Le pied qui est posé au sol, du fait des forces de friction, ne peut pas 
glisser en adduction. C’est donc le talus qui effectuera une abduc- 
tion, ce qui provoque une rotation externe de la jambe. 

+ La flexion plantaire du calcanéus est également difficile à concevoir 
puisque le pied ne peut pénétrer dans le sol (nous excluons le jeu 
articulaire ainsi qu’une déformation des parties molles). Dans ce 
cas, c’est le talus qui devra réaliser une flexion dorsale. Ce mouve- 
ment entraîne théoriquement une inclinaison postérieure de la 
jambe. Si nous incluons l'articulation tibiotalienne, celle-ci fera 
une flexion dorsale, ce qui annule l’inclinaison postérieure du tibia. 
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Dans cette analyse incluant les deux articulations, tibiotalienne et sous- 

| talienne, il ne subsiste finalement comme mouvement que la supination 
du pied et la rotation externe de la jambe ou, inversement, la prona- 
tion et la rotation interne. Cette relation exprime la fonction de trans- 
fert de l’arrière-pied. 


Si l’on se place dans une vue plus globale qui, à la limite, tiendrait compte 
de l’interrelation de toutes les articulations du membre inférieur, on peut 
dès à présent préciser que l'amplitude de rotation externe de la jambe est 
légèrement inférieure à celle de l’abduction du talus. Effectivement, lors 
de la flexion dorsale de l'articulation tibiotalienne, une rotation interne 
du tibia a lieu par rapport au talus (voir p. 341). 


4,5 Fonction de transfert et orientation de l'axe 


Comme déjà indiqué, nous désignons comme fonction de transfert la 
transmission de la supination du pied à la rotation externe de 
la jambe et inversement. Cette fonction aura probablement un impact 
sur les autres articulations du membre inférieur, le genou et/ou la han- 
che, mais le cas échéant aussi sur le bassin ou même la colonne vertébrale. 
Une telle analyse souligne l'interaction de tous les éléments du corps. En 
même temps, il faudrait également prendre en compte l'influence des ar- 
ticulations proximales sur le pied et notamment sur son architecture. 
Nous allons voir plus loin comment la rotation externe de la jambe indui- 
ra une supination de l’arrière-pied. Si l’avant-pied reste posé au sol, la 
voûte plantaire se creusera davantage. 


Ces réflexions nous amènent en principe à analyser deux possibilités : soit 
une analyse du haut vers le bas, soit une analyse du bas vers le haut. Si, 
dans un premier temps, nous nous limitons à la fonction de transfert de 
l’arrière-pied, la question suivante s'impose : qui influence qui, qui repré- 
sente l'élément « moteur » ? Est-ce le pied qui fait tourner la jambe ou 
est-ce la jambe qui influence le pied ? Selon les circonstances, les deux 
possibilités existent certainement. Pour mieux cerner le problème, nous 
allons successivement analyser les deux approches. 


Face à cette fonction de transfert, nous souhaiterions encore préciser que, 
d’après nous, la comparaison de l’arrière-pied avec un joint de Cardan 
n’est pas juste, malgré le fait que cela figure régulièrement dans la littéra- 
ture spécialisée (Lapidus, 1963 ; Wright et al., 1964). En effet, pour qu’un 
joint de cardan puisse fonctionner correctement et sans une usure préco- 
ce, deux conditions doivent être remplies (voir Fig. V.40) : 


« les deux axes du joint de cardan doivent être perpendiculaires ; 

* les deux axes doivent être situés dans le même plan (coplanaire). 
Au niveau de l’arrière-pied, les conditions de fonctionnement correct d’un 
joint de Cardan typique ne sont pas remplies. En outre, un joint de cardan 


se bloque lorsque les deux arbres sont perpendiculaires. Dans notre cas, 
le pied peut justement former un angle de 90° avec la jambe. Cela fournit 
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Calcanéus Calcanéus Référentiel 


Jambe 





ant —> post Supination externe 
céph — caud Abduction Rotation externe externe 
méd — lat Flexion dorsale Hnehnaisen-postérieure externe 








Inversion Inversion Inversion interne 


Tableau V.8 

Composantes de mouvement lors d'une inversion de l'articulation sous-talienne avec le pied posé au sol. Les compo- 
santes se distribuent sur les différents éléments mobiles. Le calcanéus effectue la supination ; le talus, l’abduction et la 
flexion dorsale ; seule la rotation externe se continue au niveau de la jambe puisque la flexion dorsale est annulée dans 
l'articulation tibiotalienne. Cela montre la fonction de transfert typique de l'articulation sous-talienne. 





Fig. V.40 

Représentation schématique d'un joint de Cardan. Les deux axes de l'articulation (x, y) sont 
perpendiculaires et se situent dans le même plan (coplanaire). La rotation autour de l'axe À 
— en mécanique, on parle d'un arbre — est transférée grâce au joint de cardan vers l'autre 
arbre, l'axe B. A et B ne sont pas alignés. Mais l'angle entre eux ne peut être trop faible ; 
en aucun cas il ne peut atteindre 90°. On assisterait à un verrouillage mécanique. Aucune 
de ces conditions ne se retrouve au niveau de l'arrière-pied. 


dès à présent une indication quant à la complexité et l'importance de l’in- 
teraction entre les deux articulations tibiotalienne et sous-talienne. Fina- 
lement, on peut encore faire remarquer que la fonction de transfert se fait 
sur une amplitude d’environ 30° à 40° et non pas de 360° comme dans le 
cas d’un joint de Cardan. 


4.5.1 Influence de l'angle d'inclinaison 


La valeur de l’angle d’inclinaison de l’axe de l’articulation sous-talienne 
influence directement la fonction de transfert. Pour des raisons de 
compréhension, nous supposons que la valeur de l’angle de déclinaison 
est nulle. D’un point de vue cinématique, nous pouvons analyser le rap- 
port entre l’amplitude de rotation du pied autour de son axe longitudinal 
(supination/pronation) et celle de la jambe (rotation externe/interne). 
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—————_—_—_—_—_—_—_—_—"—"—"—"—"—…—…——————— 


D'un point de vue dynamique, il faut se demander quel est le couple de 
forces nécessaire pour engendrer le mouvement respectif. Le tableau V.9 
reprend les différentes possibilités pour les trois cas suivants : 


*_ angle d’inclinaison (ot) = 45° 
* angle d’inclinaison (@) > 45° 
*_ angle d’inclinaison (ct) < 45° 


Si l'angle d’inclinaison vaut 45°, il importe peu de savoir si c’est le pied ou 
la jambe qui provoque le mouvement. Chaque élément aura besoin d’un 
certain moment de force. Ce moment et le mouvement qui est induit sont 
égaux pour les deux segments. 


Si la valeur de l’angle d’inclinaison dépasse 45°, la jambe n’a besoin que 
d’un faible moment de force pour provoquer une rotation. La jambe tour- 
ne sans qu’une grande force soit nécessaire, et le pied suit avec une ampli- 
tude plus faible que celle de la jambe. Il s’agit d’un mécanisme de 
réduction ou de démultiplication. 


Si c’est le pied qui provoque le mouvement, le moment de force doit être 
plus important ; la jambe suit avec une amplitude relativement plus éle- 
vée. Une telle situation correspond à un mécanisme d’amplification 
ou de braquet. Lorsque l’angle d’inclinaison est inférieur à 45°, les rap- 
ports s’inversent. 


45.2 Facteurs influençant la fonction de transfert 


La question se pose de savoir comment et quand la fonction de transfert 
peut être modifiée. Nous proposons les facteurs suivants : 


+ les différences inter- et intra-individuelles de la valeur de l’angle 
d’inclinaison ; 

+ la variation de l’angle d’inclinaison pendant le mouvement de l’ar- 
ticulation sous-talienne ; 


+ l'influence du segment qui introduit le mouvement (segment 
moteur) ; 


* l'influence de l'articulation tibiotalienne. 


œ Moteur Moment Analogie mécanique Rapport de rotation 
A A LL 
45° Jambe identique Rotpied = ROtjambe 

Pied identique Rotpied = ROtjambe 
> 45° Jambe faible Démultiplication Rotiambe > ROtpied 
Pied élevé Amplification Rotpied  < ROtjambe 
< 45° Jambe élevé Amplification Rotiambe < ROtpied 
Pied faible Démultiplication Rotpied > ROtjambe 
———_—_—_—_— 
Tableau V.9 


Aperçu des rapports des amplitudes de rotation pour le pied (Rotpied) et la jambe (Rotjambe) ainsi que des relations 
des moments de force nécessaires pour différents angles d’inclinaison (ot) dans l'analyse de la fonction de transfert de 
l'articulation sous-talienne. 
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ali Mécanisme de démultiplication 
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Fig. V.41 

Explication schématique et analogie mécanique d’un mécanisme de démultiplication ou d'amplification dans le cas de 
la fonction de transfert. Dans un mécanisme de réduction, le couple de force nécessaire est faible, mais le cycliste doit 
effectuer un mouvement de grande amplitude (nombres de tours de pédales) alors que la bicyclette ne parcourt qu'une 
faible distance : la roue arrière décrit une faible amplitude. Dans le cas d’une amplification (grand braquet), la situation 
est inversée. 


Différences inter- et intra-individuelles de l'angle d'inclinaison 


Inman (1976) a pu constater qu’il existe de grandes différences interindi- 
viduelles, qu’il existe des personnes dont l'articulation sous-talienne tour- 
ne autour d’un axe dont l’angle d’inclinaison peut être faible ou élevé, le 
pied posé au sol. L'auteur rapporte des valeurs variant entre 21° et 69° en 
référence à la plante du pied (voir Fig. V.39 p. 362). Par ailleurs, on peut 
supposer qu'il existe des différences entre la droite et la gauche chez un 
même individu. 


Modifications de la valeur d'inclinaison pendant le mouvement 


L’angle d’inclinaison change pendant le mouvement de l'articulation 
sous-talienne. Plus l’inversion progresse, plus l’angle d’inclinaison croît 
(Van Langelaan, 1983 ; Benink, 1985). 


Influence du segment moteur 


L'orientation de l’axe dépend de quel segment provoque le mouvement, 
de quel est le segment moteur, la jambe ou le pied. C’est principalement 
dû à l'existence d’un certain jeu articulaire. Si c’est le tibia qui introduit le 
mouvement, qui est le moteur”?, et si le pied ne fait que suivre, l'angle 
d’inclinaison de l’axe augmente. La rotation du tibia est ainsi favorisée. Si 
le mouvement est induit par le pied, l’angle d’inclinaison diminue. En tra- 
vaillant sur 14 préparations anatomiques, nous avons pu montrer que le 
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rapport entre le mouvement de suivi (MovViv) et celui du segment mo- 
teur, c’est-à-dire le mouvement d'entrée (MOVentrée), reste toujours infé- 
rieur à l'unité (MOVinivi/ MOVentrée = 0,43 + 0,09) : le mouvement de suivi 
possède dans ce cas une amplitude inférieure au mouvement d’entrée. 
Dans cette étude, le tibia a été pris comme élément moteur et c’est la ro- 
tation externe qui a été introduite (Klein, 1987). Olerud et Rosendahl 
(1987) ont déterminé un rapport de 0,42, et Hintermann et al. (1994) un 
rapport de 0,46. Dans le cas d’une rotation interne et d’une pronation, le 
rapport diminue pour se rapprocher de 0,2. Le mouvement de suivi de- 
vient donc très petit. Cela peut éventuellement s’expliquer par le fait que, 
dans cette phase, le mouvement est soutenu par la gravité. Si le mouve- 
ment d'entrée est réalisé par le pied (supination/pronation), le rapport est 
également toujours inférieur à l’unité. Hintermann et al. indiquent un 
rapport de 0,74 lors de la supination du pied. Le fait que ce rapport reste 
en dessous de l’unité indique que l’arrière-pied n’est pas une articulation 
et ne forme pas un mécanisme comme une charnière sans jeu. Un jeu ar- 
ticulaire est présent et l’axe de mouvement s’adapte du point de vue de 
l'orientation au mouvement d’entrée. 


Modification de la fonction de transfert par l'articulation tibiotalienne 


La fonction de transfert est également influencée par la position du pied 
par rapport à la jambe, donc par l'articulation tibiotalienne. Dans ce 
point, nous allons analyser cet aspect plus en détail. Il faut préciser tout 
de suite que c’est seulement le mouvement de la jambe lors d’un mouve- 
ment de l'articulation sous-talienne qui est influencé ; le mouvement du 
segment distal, donc du pied, n’est pas modifié lors d’un mouvement de 
cette articulation, car l’angle d’inclinaison (@) de l’axe ne change pas. 


Dans notre analyse, nous utilisons l’angle (a') compris entre l’axe de mou- 
vement de l'articulation sous-talienne et l’axe longitudinal de la jambe. En 
position neutre de l'articulation tibiotalienne, l’angle «’ est de 48°, à con- 
dition que l’angle d’inclinaison initial (œ) ait une la valeur moyenne de 42° 
(voir Fig. V.42A). 


Si l’articulation tibiotalienne fait une flexion dorsale, l’angle «' dimi- 
nue. La jambe se rapproche de l’axe. Si, dans le cadre de la fonction de 
transfert, la jambe représente l'élément moteur, elle pourrait tourner fa- 
cilement. Le couple de force nécessaire peut être faible, et le type de mou- 
vement correspond à une rotation axiale de la jambe (voir Fig. V.42B). 


Si l'articulation tibiotalienne est placée en flexion plantaire, ce qui 
équivaut à une augmentation de l’angle o', la jambe s'éloigne de l’axe de 
mouvement de l’articulation sous-talienne. Cela signifie que le type de 
mouvement change et nous obtenons une inclinaison médiale ou latérale 
de la jambe. Le mouvement de rotation axiale est difficile à effectuer. La 
jambe se trouve dans une position difficile pour représenter le moteur du 
mouvement et déclencher la fonction de transfert (voir Fig. V.42C). 
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Fig. V.42 

Lors d'un mouvement de l'articulation tibiotalienne, l'angle d'inclinaison (ot!) reste inchangé tandis que l'angle (ot') com- 
pris entre l'axe de mouvement de l'articulation sous-talienne et l'axe longitudinal de la jambe change. Cela influencera 
directement la fonction de transfert entre le pied et la jambe. 


Lors de la flexion dorsale (B), la jambe se rapproche de l'axe de mouvement. Elle tourne facilement, le pied suit avec 
une amplitude plus faible ; il s'agit d'un mécanisme de réduction. 

Si l'articulation tibiotalienne est mise en flexion plantaire (C), l'angle ©' augmente. La jambe peut facilement basculer 
médialement et latéralement, tandis que le mouvement de rotation axiale devient plus difficile. Si ce mouvement a 
néanmoins lieu, le pied suivra avec une grande amplitude : il s'agit du mécanisme d'amplification. 


Cette variante peut avoir une certaine importance clinique en cas de port 
de chaussures à talons hauts. Si la chaussure est posée au sol, le mouve- 
ment de rotation axiale de la jambe est fortement limité. Le couple de for- 
ces devra être important et, dans le cas où il serait suffisant, le pied réagit 
avec une grande amplitude dans le sens de la supination/pronation. Un 
tel mécanisme pourrait notamment influencer la morphologie de la voûte 
plantaire. En outre, un impact sur l'articulation du genou, compartiment 
fémorotibial et compartiment fémoropatellaire, ou encore sur l’articula- 
tion coxofémorale ne peut être exclu. Les rotateurs externes de la hanche 
doivent produire davantage de force, ce qui augmente la composante de 
coaptation au niveau de cette articulation. 
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Par ailleurs, ces modifications du type de mouvement que la jambe peut 
exécuter ont aussi une certaine importance dans le cadre des techniques 
de mobilisation. Si le patient est couché sur le dos, le genou fléchi à angle 
droit et le pied à plat sur la table, la mobilisation de l'articulation sous-ta- 
lienne est facilement obtenue par une inclinaison médiale ou latérale de 
la jambe sur le pied (voir Fig. V.43). 


4.53 Moteur de la fonction de transfert 





Dans ce qui précède, nous avons analysé les deux possibilités qui peuvent 
induire la mise en route de la fonction de transfert. Dans ce paragraphe, 
nous allons nous consacrer à la question de l’élément moteur. Nous allons 
considérer deux sortes de forces présentes dans la marche normale : la 
gravité et la force musculaire. Grâce à ces deux forces, nous allons exami- 
ner plusieurs muscles et leur rôle respectif dans la fonction de transfert. 


Dans le cas de la force gravitaire, nous partons du principe que le pied est 
en charge. Lorsque le pied est posé au sol, le calcanéus fait une pronation 
(en clinique on parlera volontiers de valgisation), ce qui induit une rota- 
tion interne du tibia. La gravité provoque donc un moment d’éversion 
passif dans l'articulation sous-talienne (voir Fig. V.44). Nous allons voir 
par la suite que ce moment pourrait être freiné surtout par le muscle tibial 
postérieur, du moins en se fondant sur son bras de levier. Effectivement, 
c’est ce muscle qui possède le bras de levier le plus grand pour le mouve- 
ment d’inversion. Si le moment développé par le muscle tibial postérieur 
s’oppose à celui créé par la gravité, on peut y reconnaître un système 
d'amortissement (voir point 9.4 p. 410). Ce système s'explique par la 
relation anatomique qui existe entre le tibia, le talus et le calcanéus. 


En regardant la relation spatiale des trois segments dans le plan frontal, 
nous constatons que le talus et le tibia ne sont pas situés de façon centrée 
sur le calcanéus mais qu'il existe un léger décalage médial. En supposant 
que, pour une jambe en appui, la résultante des forces passe par le centre 
de la diaphyse tibiale et le milieu du talus, mais que le point de contact 
moyen de la tubérosité du calcanéus se situe approximativement en son 
milieu, nous obtenons un système de levier comme illustré dans la 
Fig. V.44. Un moment d’éversion est produit (De Doncker et Kowalski, 
1979 ; Perry, 1983). Dans un tel système, le pied représente l’élément mo- 
teur. Il induit potentiellement une éversion de l'articulation sous-talien- 
ne, et la jambe suivra avec un mouvement de rotation interne. 


Si l’on examine la question de l’élément moteur à partir des forces mus- 
culaires en présence, la jambe semble être l'élément moteur. Nous avons 
pu démontrer l’existence d’un tel système expérimentalement en nous 
servant de 5 préparations anatomiques (Davreux, 1992). Le bras de levier 
du muscle tibial postérieur a été déterminé dans le cadre de la fonction de 
transfert. À cette fin, le tibia a été mis en charge avec un poids d’environ 
70 kg, puis amené d’une position de rotation interne à celle d’une rotation 
externe complète. Le bras de levier ainsi déterminé n’est donc pas 
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Fig. V.43 

Application pratique du changement de l'angle entre la jambe et l'axe de l'articulation sous- 
talienne par la position de l'articulation tibiotalienne. En flexion plantaire, la composante de 
mouvement principale de la jambe est une inclinaison médiale ou latérale. Ce principe peut 
être mis en application dans une technique de mobilisation spécifique. 


\ 


L 


k—| BdLyy 


Fig. V.44 

Vue antérieure de la configuration décentralisée entre le tibia, le talus et le calcanéus. Dans 
le plan frontal, la gravité provoque un moment d'éversion avec un bras de levier BdLey par 
rapport à l'articulation sous-talienne. 
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spécifique à une articulation, mais reflète celui qui influence la cinémati- 
que de l’ensemble de l’arrière-pied. 


Pour les détails sur la C’est la méthode du déplacement tendineux qui a été utilisée pour dé- 


méthode du déplace- terminer le bras de levier instantané et en se fondant sur le rapport Al/ 

ment tendineux, voir le > « ; : 

chapitre IV p. 300 et Aa ; AI représente le raccourcissement du muscle et Aa l'amplitude de ro- 

suivantes. tation externe de la jambe. Cette méthode a été appliquée à chaque prépa- 
ration anatomique dans deux montages expérimentaux différents (voir 
Fig. V.45A) : 


* en respectant le trajet anatomique du tendon qui contourne posté- 
rieurement la malléole médiale 

* et en faisant suivre au tendon un trajet fictif sans la poulie de ré- 
flexion constituée par la malléole. 


La valeur du bras de levier du tendon lors d’un trajet respectant l’anato- 
mie normale était en moyenne d’environ 23 mm. Dans le cas du trajet fic- 
tif, le bras de levier a été réduit à o mm. Nous pouvons retenir que, sans 
la poulie de réflexion constituée par la malléole médiale, le 
muscle tibial postérieur ne possède aucun bras de levier fonc- 
tionnel. Le muscle est incapable de déclencher un mouvement. Par 
ailleurs, cette expérience démontre que l’action d’un muscle ne dépend 
pas uniquement de son origine et de son insertion. L'action du muscle ti- 
bial postérieur est fondée sur le fait que son tendon contourne la malléole 
comme une corde s’enroulant autour d’une poulie. La malléole médiale 
est ainsi poussée en avant, ce qui engendre la rotation externe du tibia. 
Cette étude a été confirmée indirectement par Hansen et al. (2001). Dans 
cette étude, la rotation du tibia a été contrariée, ce qui a diminué l’action 
du muscle tibial postérieur sur la voûte plantaire en station debout. 


(2) 





En conclusion, nous pouvons affirmer que le tibia fait office de mo- 
teur lorsque le muscle tibial postérieur se contracte. La Fig. V.45B nous 
montre que la capacité de déclencher la rotation de la jambe dépend de 
l'angle de réflexion (@) autour de la malléole. Si cet angle augmente, l'in- 
fluence sur la rotation de la jambe devrait théoriquement décroître. Ce cas 
de figure pourrait se présenter lors de la flexion plantaire de l'articulation 
tibiotalienne. Nous pouvons en conclure que l'influence du muscle tibial 
postérieur sur la fonction de transfert diminue à mesure que la flexion 
plantaire augmente. Mais il faut garder à l’esprit que, dans une position 
de flexion plantaire maximale de l'articulation tibiotalienne, le pied se si- 
tue dans le prolongement de l’axe de la jambe. Dans cette position, nous 
n'avons plus besoin d’un mouvement de l'articulation sous-talienne pour 
réaliser la fonction de transfert dans la mesure où la rotation des deux 
segments se fait autour du même axe. 
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Fig. V.45 

A montre la configuration schématique utilisée pour déterminer le bras de levier du muscle tibial postérieur à l'aide de 
la méthode du déplacement tendineux, le pied posé au sol. Si l'articulation sous-talienne fait une inversion, le trajet 
anatomique du tendon fait que l'extrémité libre du tendon se déplace d'une distance A. Le muscle possède donc un 
certain bras de levier. Si le tendon n'est pas réfléchi par la malléole médiale, l'extrémité libre du tendon ne se déplace 
pas (A/ = 0), le muscle n'a plus de bras de levier. 

B montre l’action du tendon du muscle tibial postérieur par rapport à la jambe. Grâce à la déviation du tendon, la mal- 
léole médiale est poussée en avant lors d'un raccourcissement du muscle, ce qui entraîne une rotation externe de la 
jambe. La valeur de la résultante (R) dépend de l'angle de déviation (). 
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Le principe fonctionnel du muscle tibial postérieur peut être comparé à 
celui des muscles fibulaires qui possèdent une configuration semblable. À 
notre connaissance, cette similitude n’a pas encore été analysée expéri- 
mentalement. Ces muscles provoquent une rotation interne de la jambe 
et, par conséquent, une éversion de l'articulation sous-talienne et une 
pronation du pied. 


Remarques complémentaires 














Nous avons constaté que le déplacement de l'os naviculaire n’a aucune in- 
fluence sur la longueur du muscle tibial postérieur (voir Fig. V.46) à con- 
dition que le pied soit posé au sol et qu’il fasse uniquement une supination 
ou une pronation. Si le pied n’est plus en appui au sol, la contraction du 
muscle tibial postérieur tire le naviculaire médialement, ce qui entraîne 
une adduction du pied et une inversion de l'articulation sous-talienne. 


En outre, ces considérations nous permettent de supposer que les mus- 
cles qui contournent les malléoles représentent des éléments importants 
pour préserver l'équilibre du corps dans le plan frontal en station unipo- 
dale. Cela explique pourquoi, dans cette position, la jambe effectue en 
continu des mouvements de rotation axiale qui n’existent pas en position 
bipodale pour préserver l'équilibre. 





4.5.4 Contraintes ligamentaires dans la fonction de transfert 


Dans le paragraphe précédent, nous avons vu que, sous l’action de la pe- 
santeur, c’est le pied qui représente le moteur de la fonction de transfert. 
En revanche, lorsque les muscles sont activés, ce rôle est assumé par la 
jambe. Nous allons ici analyser les ligaments de l’arrière-pied et voir com- 
ment ils sont sollicités dans l’un ou l’autre cas. 






Supination pure 
de l’os naviculaire 


Fig. V.46 
Une supination hypothétique pure de l'os naviculaire n'a aucune influence sur le bras de le- 
vier du muscle tibial postérieur ; le segment de droite (AB) avant le mouvement et après le 
mouvement (AB) a la même longueur ; aucun déplacement du tendon n'a lieu. 
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Si le pied est le moteur et si le mouvement d’entrée est une supination, 
le mouvement de suivi du talus sera une abduction. Dans ce cas, la partie 
antérieure du ligament deltoïde et le ligament talofibulaire postérieur 
seront mis en tension. Cette tension qui tire la malléole médiale vers 
l'avant et la malléole latérale vers l'arrière engendre une rotation externe 
de la jambe. 


Si la jambe est le moteur et si la jambe effectue une rotation externe, 
le talus est tiré en abduction sous l'influence de la tension exercée par la 
partie postérieure du ligament deltoïde et du ligament talofibulaire an- 
térieur. 


Sommer et al. (1996) ont examiné les ligaments collatéraux fibulaires du 
pied en charge. Ils ont constaté que ces ligaments exercent une influence 
significative sur la rotation du tibia, notamment pendant l’éversion. Il est 
envisageable que des instabilités partielles ou complètes de l'appareil li- 
gamentaire latéral puissent avoir un impact sur le genou et/ou le pied par 
le biais d’une rotation tibiale anormale. 





Le p 


Cette configuration anatomique fait donc apparaître une fonction supplé- 
mentaire de ces ligaments, à savoir la transmission de mouvements par- 
ticuliers. Dans ce cas, les propriétés viscoélastiques des ligaments jouent 


Ligament deltoïdien 


- partie antérieure Ligament talofibulaire 
antérieur 

- partie postérieure Ligament talofibulaire 
postérieur 





PR 


Abduction du talus Rotation externe de la jambe 


Fig. V.47 

Représentation de la fonction des ligaments dans la relation tibia-talus et fibula-talus lors de la fonction de transfert. 
Si le talus constitue l'élément moteur, la partie tibiotalaire antérieure du ligament deltoïde et le ligament talofibulaire 
postérieur sont mis en tension. Si la jambe constitue le moteur, ce sont la partie tibiotalaire postérieure du ligament 
deltoïde et le ligament talofibulaire antérieur qui sont mis en tension. 
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un certain rôle, notamment en ce qui concerne le jeu articulaire. Lorsque 
les ligaments sont très souples, ils peuvent retarder la transmission du 
mouvement. Dans le même ordre d'idées, une rupture ligamentaire pour- 
rait compromettre la fonction de transfert. D’autres ligaments sont éga- 
lement impliqués dans ce mécanisme. Kapandji (1978) les a divisé en 
deux groupes, le pied étant le moteur dans les deux cas. Il parle d'une 
chaîne ligamentaire d’inversion et d’une chaîne ligamentaire d’éversion. 


4.6 Forme de la surface articulaire postérieure 


Le lecteur trouvera une 
description détaillée de 
la technique moiré 

p. 334. 


à 1 


Dans le cadre de l'articulation sous-talienne, il existe certainement un lien 
étroit entre la géométrie des surfaces articulaires et le mouvement, en 
particulier dans le rapport de ses différentes composantes 3D. Il faut donc 
s'interroger sur la forme des surfaces articulaires. Néanmoins, il existe 
peu d’études expérimentales concernant cette question. La surface articu- 
laire talaire postérieure est décrite soit comme un cylindre (entre autres 
par Fick, 1904 ; Testut, 1921 ; Kapandÿi, 1985), soit comme un cône (entre 
autres par Henke, 1863 ; Lapidus, 1963 ; Lanz et Wachsmuth, 1972). La- 
pidus mais aussi Lanz et Wachsmuth avancent l'hypothèse que l'axe du 
cône correspond à l’axe de mouvement de l'articulation sous-talienne. 


À l’aide de la technique moiré, cette surface articulaire a été examinée sur 
plus de 50 préparations anatomiques (Klein et Rooze, 1985 ; Klein, 1987) 
(voir Fig. V.48B). Les résultats de cette expérience montrent que la partie 
antéromédiale de la surface articulaire possède une forme plutôt conique 
(80 % des préparations), tandis que dans sa partie postérieure elle est plu- 
tôt cylindrique (50 % des préparations) (voir Fig. V.48A). Dans les autres 
cas, la surface n’a pu être comparée à une forme géométrique simple. La 
courbure est particulièrement marquée au niveau de la crête ; média- 
lement et latéralement, la surface est plus plate. Cela permet de penser 
que la congruence se perd rapidement pendant le mouvement. 


Cette perte de congruence pourrait fournir une explication du mécanisme 
lésionnel lors d’un traumatisme en éversion. La zone de contact se ré- 
duit pendant l’éversion à deux zones ; elle se concentre notamment sur la 
partie antérolatérale de la surface articulaire (voir Fig. V.48C). Ainsi, à 
force égale, la contrainte augmente. Wang et al. (1995) ont mesuré l’aug- 
mentation de la contrainte. Dans leur expérience, ils ont démontré que si 
les forces locales sont suffisamment grandes, ce n’est pas la partie médiale 
du ligament deltoïde qui se déchire mais le calcanéus qui se fracture. 


Le fait que la surface articulaire n’a pas de rayon constant indique que 
l'axe de mouvement se déplace pendant le mouvement. Finalement, nous 
pouvons encore préciser que, chez un même individu, les surfaces articu- 
laires droite et gauche ne possèdent pas la même forme géométrique. Le 
mouvement n’est donc pas strictement symétrique. 
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Fig. V.48 
Représentation de la forme de la surface articulaire talaire postérieure du calcanéus. 


A montre une vue latérale et postérieure. Dans sa partie postérieure, la surface articulaire ressemble à un cylindre, dans 
sa partie antérieure à un cône. 

B montre une vue supérieure avec schématisation des courbes de niveau obtenue à l'aide de la technique moiré. La 
forme de ces courbes indique ici une forme plutôt conique. 

C indique la surface de contact en position d'éversion. 
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4.7 Translations hélicoïdales 


1 


Dans ce qui précède, nous avons examiné trois des six degrés de liberté 
possibles : les trois composantes de rotation. Dans la littérature, on re- 
trouve également des indications sur la présence des composantes de 
translation. Cela pourrait intéresser les thérapeutes manuels. Ces trois 
composantes de translation peuvent être représentées par une seule 
translation le long de l’axe de mouvement de l'articulation sous-talienne. 
On parle alors d’une translation hélicoïdale. Une première description en 
a été donnée par Manter (1941) ; un deuxième modèle a été fourni par 
Benink (1985). À première vue, ces deux modèles semblent se contredire. 
Mais le fait qu'aucun des deux modèles ne soit constant permet de penser 
qu’il s’agit de stratégies fonctionnelles individuelles différentes. Le mo- 
dèle de Manter est fondé sur la forme de la surface articulaire posté- 
rieure, alors que le modèle de Benink repose sur la morphologie de la 
surface articulaire antérieure. 


4.7.1 Modèle de Manter 


Manter a mesuré une translation du talus le long de l’axe de mou- 
vement. Pendant l’éversion, il a ainsi pu constater un déplacement du 
talus en translation dans une direction antérieure, supérieure et médiale. 
L'auteur indique une amplitude de 1,5 mm par 10° d’éversion. Selon l’hy- 
pothèse de Manter, la courbure spécifique de la surface articulaire talai- 
re postérieure pourrait être responsable de ce mouvement. Selon l’auteur, 
cette courbure correspondrait au filetage d’une vis (voir Fig. V.49). 


Inman (1976) a essayé de vérifier les résultats de Manter expérimentale- 
ment sur 102 préparations anatomiques (voir Fig. V.50). Il rapporte des 
amplitudes allant jusqu’à 1,2 mm. Les préparations ont été amenées d’une 
position d’inversion maximale à une position d’éversion maximale ; 58 % 
ont fait une translation assez régulière vers le haut et l'avant, mais 20 % 
des spécimens ont montré une translation postérieure. Le restant des 
autres préparations a montré un comportement plutôt irrégulier. 


En utilisant la radiostéréométrie, Van Langelaan (1983) a comparé le 
mouvement global de l’inversion maximale à l’éversion maximale et il a 
pu déterminer une amplitude de translation moyenne de 1,7 mm en direc- 
tion antérieure, supérieure et médiale. 


Klein et Rooze (1985) ont utilisé la technique moiré pour analyser dans 
quelle mesure la forme de la surface articulaire postérieure était respon- 
sable de ce phénomène. Les résultats de cette étude indiquent que la for- 
me de cette surface articulaire représente dans certains cas la forme du 
filetage d’une vis décrite par Manter. Dans d’autres cas, la géométrie de 
surface explique les mouvements irréguliers tels que décrits par Inman. 
On peut donc supposer que la surface articulaire postérieure est respon- 
sable de ce mouvement de translation. La variabilité constatée sur les pré- 
parations anatomiques montre également que ce mouvement accuse de 
fortes variations interindividuelles. L’amplitude de translation possible 
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Fig. V.49 

Représentation schématique de la translation hélicoïdale du talus en direction antérieure, 4 
supérieure et médiale en fonction de la géométrie en forme de vis de la surface articulaire 

talaire postérieure du calcanéus. (D'après Manter, 1941.) 


Translation 


antérieur 





postérieur 


Éversion 


Fig. V.50 

Différents schémas de translation hélicoïdale pendant l'éversion de l'articulation sous-talien- 
ne. (Modifié d’après Inman, 1976.) Cinquante-huit pour cent des préparations (courbe rou- 
ge) se comportent de la manière décrite par Manter (1941). Le reste montre d'autres formes 
de mouvement. Il existe de grandes variabilités interindividuelles. 


calculée sur la base de la forme de la surface se situe entre 1,5 à 2 mm. En 
conclusion, nous pouvons donc raisonnablement supposer qu’il n'existe 
aucun paramètre qui permette de prédire, de manière fiable, la transla- 
tion hélicoïdale chez un individu donné. Reste la question de savoir com- 
ment l'os naviculaire se comporte dans le cas de cette translation du talus. 
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4.7.2 Modèle de Benink 


Benink (1985) a examiné 36 préparations anatomiques avec la radiosté- 
réométrie et a relevé une translation céphalique du tibia pendant 
l’inversion de l'articulation sous-talienne. Cette translation a été mesu- 
rée avec un micromètre. L'auteur a retenu la forme de la surface articu- 
laire talaire antérieure du calcanéus comme facteur causal de ce 
mouvement. L’amplitude de cette translation céphalique du tibia varie se- 
lon le spécimen entre 0 et environ 10 mm. En outre, il existe d’après cette 
étude une corrélation significative entre l’amplitude de cette translation 
et l'architecture du pied. Effectivement, dans le cas des pieds creux, l’am- 
plitude de translation était faible voire nulle, alors que dans le cas des 
pieds plats, l'amplitude était plus importante (voir le diagramme en haut 
de la Fig. V.52 p. 384). 


Benink a par ailleurs constaté que le couple de forces nécessaire pour in- 
duire la rotation externe du tibia avec une inversion concomitante du pied 
posé au sol était moins important dans le cas d’un pied creux que dans ce- 
lui d’un pied plat (voir le diagramme en bas de la Fig. V.52 p. 384). 





D’après ce modèle, dans le cas d’un pied plat, le talus monte davantage 
lors de l’inversion en raison de la position plus oblique de la surface arti- 
culaire antérieure du calcanéus que dans le cas d’un pied creux. C’est com- 
me si la tête du talus devait « grimper » sur cette surface articulaire. Dans 
le cas d’un pied creux, la surface est plus plate et la montée de la tête du 
talus est moins importante (Fig. V.51). 


Pour mieux comprendre cette relation morphofonctionnelle et pour dis- 
poser d’un paramètre fiable, Benink a défini un indice fondé sur les cli- 
chés radiographiques de profil du pied en position debout. Cet indice est 
défini comme suit : 


P (V.17) 
i = 100 —© tane 
t L. 
œ 
+ Pcétant le recouvrement antérieur du calcanéus par le talus ; 
* Lrla longueur du talus ; 


+ _el’angle d’inclinaison talocalcanéen en direction antéropostérieu- 
re. 


L'indice de Benink inclut la longueur du talus (L) dans le but d’une nor- 
malisation. La taille du pied est ainsi prise en compte, puisqu'il est proba- 
ble que, dans le cas d’un pied plus long, le talus soit également plus long 
et, par conséquent, le recouvrement plus important. 


L’angle £ est fortement influencé par l'architecture du pied. Comme l’in- 
dique la Fig. V.53 p. 385, il est plus élevé dans un pied plat que dans un 
pied avec une voûte normale. 


Dans le cas d’un pied creux, cet indice est faible ; dans le cas d’un pied 
plat, il est plus important. Il existe une corrélation positive élevée entre 














4 Articulation sous-talienne 383 





Eversion Inversion 


k ?» 








Le p 


Pied creux 


? 
ÿ 





Fig. V.51 

Principe de fonctionnement du modèle de Benink dans le cas d'une morphologie de pied plat et dans celui d'un pied 
creux. Les variations dans la translation céphalocaudale de la jambe sont conditionnées par le mouvement de la tête 
du talus sur la surface articulaire antérieure du calcanéus. Alors que, dans l’abduction, qui fait partie du mouvement 
d'inversion de l'articulation sous-talienne, la tête du talus d’un pied plat doit « grimper » davantage, elle le fait beaucoup 
moins ou pas du tout dans le cas d'un pied creux. (D'après Benink, 1985.) 


l'indice de Benink et l'amplitude de translation du tibia. L'auteur a ainsi 
pu définir un paramètre qui permet de prévoir le comportement biomé- 
canique du complexe articulaire. La Fig. V.53 p. 385 montre l’application 
de cet indice à l'analyse radiographique d’un pied creux et d’un pied plat 
typiques. 

Vermoezen (1999) a pu relever la translation céphalocaudale du tibia à 
partir de radiographies de profil. Les points de repère ont été choisis au 
niveau du bord antérieur et du bord postérieur de l’extrémité distale du 
tibia. Les amplitudes s'élèvent à 2,7 + 2,8 mm pour le bord antérieur et à 
1,8 + 1,8 mm pour le postérieur. La différence entre ces deux valeurs s’ex- 
plique par la rotation du tibia. Ces amplitudes sont sensiblement plus fai- 
bles que celles rapportées par Benink du fait qu’il s'agissait de pieds 
normaux. 
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Fig. V.52 
Résumé des résultats de Benink (1985). Les trois diagrammes du haut montrent l'amplitude de translation céphalo- 
| caudale de la jambe en fonction de la rotation externe. En présence d'un pied plat, l'amplitude est bien marquée, tandis 
| que, dans le cas d'un pied creux, elle est presque nulle. Les trois diagrammes du bas indiquent la valeur du moment de 
| force nécessaire à induire la rotation externe de la jambe. Le couple est sensiblement plus important dans le cas d'un 
pied plat que dans celui où il est creux. Le fait que les courbes diffèrent selon le sens du mouvement est le reflet du 
comportement anisotrope des matériaux biologiques. 
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Fig. V.53 
Analyse radiologique de l'indice de Benink pour un pied creux (A) et un pied plat (B). (D'après Benink, 1985.) 
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4.7.3 Importance clinique des deux modèles 


nn 


Les modèles de Manter et Benink fonctionnent selon des modes 
différents : 


* chez Manter, le talus se déplace obliquement en avant, vers le haut 
et en dedans pendant l’éversion ; 

* chez Benink, le talus se déplace verticalement vers le haut pendant 
l’inversion. 


Puisque aucun des deux modèles ne possède une portée générale, on peut 
supposer qu’il existe des individus dont l’arrière-pied fonctionne selon 
l’un ou l’autre modèle, ou encore qu'aucun des deux n’est confirmé. Il res- 
te également à savoir dans quelle mesure ces modèles peuvent être trans- 
posés dans le cadre d’une éventuelle dysfonction qui pourrait être 
diagnostiquée par la palpation. En tout cas, il n’est pas inintéressant de 
considérer que les deux modèles indiquent une possible influence de l’ar- 
ticulation sous-talienne sur la longueur fonctionnelle du membre infé- 
rieur. 


Supposons l'existence d’une dysfonction de l'articulation sous-talienne 
comme un varus du calcanéus. L’articulation se trouve dans une position 
d’inversion. Selon le modèle de Benink, cette position peut augmenter la 
longueur du membre inférieur et ainsi provoquer une bascule du bassin, 
ce qui à son tour est susceptible d’influencer la statique de la colonne ver- 
tébrale. 


Une hypertonicité unilatérale des rotateurs externes de la hanche peut 
entraîner une situation comparable. S’il n’existe pas de compensation au 
niveau du genou ni de variation de l’angle entre l’axe longitudinal des 
deux pieds (angle du pas), c’est l'articulation sous-talienne qui pourrait 
compenser par une inversion. Les contraintes exercées sur l'articulation 
coxofémorale pourront de ce fait s’aggraver. Cela peut être provoqué 
d’une part par l’hypertonicité musculaire, et d’autre part par le change- 
ment de l’angle de recouvrement latéral de la tête fémorale (angle de 
Wrisberg). 


Si l’on analyse le modèle de Benink dans le sens inverse, à savoir de l’in- 
version vers l’éversion, on pourrait le concevoir comme un système 
d'amortissement, à condition qu'il existe une force qui freine soit la pro- 
nation du pied, soit la rotation interne du membre inférieur c’est-à-dire sa 
translation caudale. Les grandes différences interindividuelles qui exis- 
tent quant à la morphologie du pied font comprendre qu'il peut également 
y avoir de grandes différences au niveau des systèmes amortisseurs. 


Les explications données ici montrent à plusieurs reprises qu’il existe un 
lien fonctionnel étroit entre l'articulation tibiotalienne et l'articulation 
sous-talienne. Il n’est pas exclu que des dysfonctions de l’arrière-pied 
puissent affecter le fonctionnement du membre inférieur ainsi que celui 
du bassin et de la colonne vertébrale. 
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5 Interlignes articulaires du médio-pied 


5.1 Interligne de Chopart 


Les mouvements de l’interligne de Chopart (articulation transverse du 
tarse) et l’articulation sous-talienne forment une unité fonctionnelle. 
Pour explorer les possibilités de mobilisation manuelle de l'os naviculaire 
et de l’os cuboïde, nous allons analyser les possibilités de mouvement de 
ces deux os pris individuellement ainsi que le mouvement de l’un par rap- 
port à l’autre. Les mouvements et les axes de mouvement ont été décrits 
par Hicks (1953), ensuite par Van Langelaan (1983) et encore par Lund- 
berg (1988). 


Lundberg a utilisé la radiostéréométrie sur 8 volontaires et sous différen- 
tes conditions de mobilisation, ce qui a eu une certaine influence sur les 
résultats. L'auteur a déterminé un axe pour l’os naviculaire par rap- 
port au talus qui a un angle d’inclinaison d’environ 20° à 35°. L’angle de 
déclinaison par rapport au plan sagittal dépendait fortement du mouve- 
ment initial (Fig. V.54). Lors de la pronation du pied, cet angle vaut envi- 
ron —7° ; lors d’une flexion plantaire, il augmente jusqu’à environ 42°. 
L'amplitude de rotation autour de cet axe vaut entre 4° et 20° en fonction 
de la direction du mouvement initial. L’articulation talonaviculaire fonc- 
tionne à l'instar d’une énarthrose, ce qui concorde avec la morphologie 
des surfaces articulaires qui montrent une bonne congruence (Steinhäu- 
ser, 1975). 


Lundberg a également examiné les mouvements du cuboïde par rap- 
port au calcanéus sur 2 sujets. Il a pu déterminer un axe qui possède 
un angle d’inclinaison variant entre environ 26° et 52°. L’angle de décli- 
naison dépend fortement du mouvement initial. Cet angle varie entre 3° 
et-54°. Selon cet auteur, l'amplitude de rotation autour de l’axe s’élève de 
2° à 10°. Il est intéressant de constater que les résultats dépendent forte- 
ment du mouvement initial, ce qui indique l’existence d’un certain jeu ar- 
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Fig. V.54 
Projection des axes de l'articulation talonaviculaire dans le plan transversal. La variabilité de leur orientation est due aux 
différents mouvements initiaux, notamment si ce sont la jambe et le pied qui sont mobilisés. (D'après Lundberg, 1988.) 
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Les données présentées par Lundberg sur le comportement des mouve- 
ments de l’os naviculaire par rapport à l’os cuboïde indiquent des ampli- 
tudes faibles de l’ordre de 4°. En raison de l'orientation de l’axe, on peut 
déduire qu'il s’agit plutôt de mouvements d’abduction/adduction ou de 
flexion plantaire/flexion dorsale. Les composantes de supination/prona- 
tion sont relativement faibles. 


Nous ne disposons pas de données concernant la mobilité au niveau de 
l'interligne articulaire séparant l’os naviculaire et les os cunéiformes. Il 
s’agit probablement de petits mouvements de glissement entre le navicu- 
| laire et les trois cunéiformes ainsi qu'entre les trois os cunéiformes. 


5.2 Interligne de Lisfranc 


Pour l'essentiel, les mouvements des métatarsiens sont surtout la flexion 
plantaire/dorsale et la supination/pronation, l’abduction/adduction 
étant très faible. En se référant aux mobilisations manuelles, ces mouve- 
ments pourront être désignés par le terme de « mouvements en touches 
de piano ». 


L'un des premiers travaux sur le comportement cinématique de ces arti- 
culations a été réalisé par Fick (1911). Par la suite, Hicks (1953) a précisé 
l'association 3D des mouvements. Selon cet auteur, le premier métatar- 
sien effectue une flexion plantaire combinée avec une pronation, et une 
flexion dorsale combinée avec une supination. L’amplitude de ce mouve- 
ment serait de 22°. Le cinquième métatarsien combine la flexion plantaire 
avec la supination et la flexion dorsale avec la pronation. L’amplitude se- 
rait de 10°. 


De Doncker et Kowalski (1979) ont examiné la mobilité des métatarsiens 
sur des préparations anatomiques et sur le vivant. Ils ont développé une 
méthode originale qui consiste à fixer un petit miroir sur l’extrémité dis- 
tale de chaque os métatarsien par lequel un rayon lumineux est dévié et 
projeté sur un écran. Le résultat peut être synthétisé tel qu’illustré à la 
Fig. V.55. 


Il est clairement visible que le cinquième métatarsien est le plus mobile, 
avec une amplitude de 10° à 15°, suivi du premier métatarsien, avec 7° à 
15°, le deuxième métatarsien étant le moins mobile. Ces amplitudes cor- 
respondent en gros aux données indiquées par Fick (1911). En flexion 
plantaire, le premier et le cinquième métatarsiens se rapprochent de l’axe 
longitudinal du pied pour former la voûte plantaire transversale antérieu- 
re. Si les têtes métatarsiennes reposent sur le sol, la voûte plantaire trans- 
versale disparaît. L'immobilité relative du deuxième métatarsien 
s'explique par la configuration anatomique des articulations tarsométa- 
tarsiennes. La base du deuxième métatarsien s’encastre comme un tenon 
dans la mortaise formée par les trois cunéiformes (voir Fig. V.56). Les 
composantes de supination/pronation n’ont pas été prises en compte par 
De Doncker et Kowalski. 
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Fig. V.55 

Représentation schématique de l'amplitude de mouvement des têtes métatarsiennes 
(d'après De Doncker et Kowalski, 1979). La voûte plantaire transversale présentée ici dispa- 
raît lors de l'appui du pied au sol. 





Fig. V.56 
Le deuxième métatarsien s'encastre entre les cunéiformes médial et latéral. Il s’agit de l'os 
le moins mobile du métatarse. 
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6 Actions musculaires au niveau du pied 


Il existe plusieurs approches pour décrire les fonctions musculaires du 
pied humain. Dans ce point, nous nous concentrerons sur une analyse des 
fonctions musculaires de l'articulation tibiotalienne et de l'articulation 
sous-talienne ; le pied dans son ensemble sera abordé au point suivant 
consacré aux modèles de pied. 


Les fonctions musculaires de l'articulation tibiotalienne et de l’articula- 
tion sous-talienne sont généralement connues et décrites dans la plupart 
des manuels d'anatomie. Pour cette raison, nous limiterons notre analyse 
aux valeurs respectives des différents bras de levier pour n’entrer dans le 
détail que lorsque des éléments particuliers voire contradictoires justi- 
fient une étude plus détaillée. Nous avons déterminé la variation ainsi que 
la valeur moyenne des bras de levier des principaux muscles pour les deux 
articulations sur 10 préparations anatomiques à l’aide de la méthode du 
déplacement tendineux. Les mouvements ont été réalisés manuellement 
par étapes de 5° chacune (Klein et al., 1996). Les muscles suivants ont été 
examinés : 





*<_ muscle triceps sural ; 

* _ muscle long fléchisseur de l’hallux ; 
* muscle tibial postérieur ; 

*._ muscle tibial antérieur ; 

° _ muscle court fibulaire ; 

* _ muscle long fibulaire. 


Le côté gauche du tableau V.10 reprend les valeurs moyennes des bras de 
levier pour l'articulation tibiotalienne. Le muscle triceps sural est le 
meilleur fléchisseur plantaire, suivi du muscle long fléchisseur de l’hallux. 
Le bras de levier du muscle long fibulaire est un peu plus grand que celui 
du muscle court fibulaire. Cela semble se confirmer par la situation topo- 
graphique des deux tendons dans la région de la malléole latérale : le ten- 
don du muscle long fibulaire passe derrière le tendon du muscle court 
fibulaire, il est donc plus éloigné de l’axe. La déviation standard entre les 
préparations (SDa) est relativement faible. Cela laisse supposer que les 
différences individuelles sont minimes. La déviation standard liée au 
mouvement (SDR,t) est également faible. Cela signifie que le bras de levier 
ne change guère pendant le mouvement. Ces résultats correspondent bien 
aux travaux de Grieve et al. (1978), Rugg et al. (1990) et Spoor et al. 
(990). 


Les bras de levier de l'articulation sous-talienne sont indiqués dans 
la partie droite du tableau V.10. Sur la base de sa valeur moyenne, le 
muscle triceps sural agit comme un inverseur (5,3 + 7,4 mm). Un tel 
résultat correspond à ce qui est généralement décrit dans la littérature 
anatomique. Mais si on considère la déviation standard liée au mouve- 
ment qui est relativement élevée (10,6 mm), on remarque qu’à partir de 
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Articulation tibiotalienne 
SDind SDRot 


Articulation sous-talienne 
SDinà SDpot 








Moyenne Moyenne 












Muscle triceps sural 


Muscle long fibulaire 21,8 4,3 3,4 
Muscle court fibulaire 20,5 3,9 2,8 
Muscle tibial antérieur —3,8 4,4 — 


Muscle tibial postérieur 
Muscle long fléchisseur de l‘hallux 


Tableau V.10 

Bras de levier pour les articulations tibiotalienne et sous-talienne d'après l'étude de Klein et al. (1996). 

SDind -- déviation standard interindividuelle 

SDRo+t .- déviation standard liée au mouvement 

Unités : mm 

* Le signe négatif indique un moment de flexion dorsale pour l'articulation tibiotalienne, et un moment d'inversion pour 
l'articulation sous-talienne. 


Inversion Position neutre Eversion 





BdLéy BdLiny BdLiny 


Fig. V.57 
Par rapport au centre de rotation de l'articulation sous-talienne (CRsr), le muscle triceps sural possède un petit bras de 


levier en tant qu'inverseur (BdLyny) en position neutre, qui augmente avec l'éversion. À partir d'un angle d'inversion 
d'environ 8°, il devient éverseur (BdLgy). 


8° d’inversion ce muscle change d’action : il devient éverseur en inver- 
sion. Cela signifie que le muscle triceps sural amène l'articulation sous-ta- 
lienne dans une position d’inversion de 8°. Ce résultat est représenté 
graphiquement et par diagramme aux Fig. V.57 et Fig. V.58 p. 392. 


Par sa valeur moyenne (3,8 + 4,4 mm), le muscle tibial antérieur est 
un muscle légèrement inverseur. Mais comme la déviation standard inte- 
rindividuelle est relativement importante, cette action n’a pas été relevée 
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Fig. V.58 

Le diagramme montre l'évolution du bras de levier du triceps sural au niveau de l'articulation sous-talienne. Le mouve- 
ment de l'éversion vers l'inversion est indiqué en abscisse, l’ordonnée reprend la valeur du bras de levier. C'est à environ 
8° d'inversion que le bras de levier est nul. Le muscle tire donc l'arrière-pied dans cette position, que ce soit à partir 
d'une position d'inversion ou d'éversion. Une autre façon d'illustrer une telle action est indiquée dans le schéma en haut 
à droite. 


pour toutes les préparations. Pour certains pieds, ce muscle agit comme 
éverseur, particulièrement lorsque le pied se trouve en position d’inver- 
sion. Dans la littérature anatomique, ce muscle est généralement décrit 
comme inverseur, alors que Lanz et Wachsmuth (1972) et Sarrafian 
(1983) le désignent comme éverseur. Fick (1911) le met dans les deux ca- 
tégories. 


Le muscle tibial postérieur possède le plus grand moment d’inversion 
(19,2 + 3,6 mm). Cela indique notamment qu’il possède une action im- 
portante dans le soutien de la voûte plantaire. Nous y reviendrons plus 
loin. 


Il est remarquable qu’à une exception près la valeur des divers bras de le- 
vier pour les deux articulations n’ait pas de corrélation significative avec 
la longueur du pied, ni avec celle du calcanéus ou du talus, ni avec la hau- 
teur de la voûte plantaire médiale ou latérale. La seule corrélation signifi- 
cative qui a pu être déterminée est celle entre le bras de levier du muscle 
tibial postérieur et la longueur du calcanéus. Un tel manque de corréla- 
tion significative entre la valeur du bras de levier des différents muscles et 
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Fig. V.59 

Aperçu schématique des bras de levier des différents muscles de l'articulation tibiotalienne (TT) et de l'articulation sous- 
talienne (ST). Les valeurs moyennes des bras de levier sont indiquées en millimètres. La variabilité interindividuelle du 
muscle tibial antérieur pour l'articulation sous-talienne est indiquée. Pour le muscle triceps sural, le schéma indique la 
variabilité liée au mouvement. Toutes les autres valeurs sont reprises dans le tableau V.10 p. 391. 


la longueur des segments osseux contredit l’idée généralement admise se- 
lon laquelle un individu qui a un pied plus grand ou un calcanéus plus 
long aurait également des bras de levier plus longs. Un résultat similaire 
a été obtenu par Spoor et al. (1990), Spoor et Van Leeuwen (1992) et Rugg 
et al. (1990). En outre, nous n'avons pu déterminer que très peu corréla- 
tions significatives entre les valeurs moyennes des bras de levier des di- 
vers muscles entre eux. Cela signifie que si un muscle possède un grand 
bras de levier, cela ne vaut pas nécessairement pour les autres. 


Cette étude permet également d'analyser si le bras de levier d’un muscle 
au niveau d’une articulation dépend de la position de l’autre articulation. 
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Cet aspect peut être important en ce qui concerne le moment d’éversion 
des muscles fibulaires lorsque l'articulation tibiotalienne se trouve en 
flexion plantaire. Nous n’avons pas pu trouver une telle influence récipro- 
que. Ce résultat revêt une certaine importance clinique dans le cadre des 
entorses de cheville. 


En se fondant sur le schéma proposé par D’'Ombredanne (Kapandji, 1985) 
et Elftmann (1960), nous pouvons représenter les fonctions des muscles 
examinés comme indiquées dans la Fig. V.59 p. 393. Des muscles comme 
le muscle tibial antérieur ou encore les muscles fibulaires possèdent des 
fonctions partiellement contradictoires selon les composantes de mouve- 
ment de l'articulation tibiotalienne et de l’articulation sous-talienne. Le 
muscle tibial antérieur provoque une flexion dorsale dans l’articulation 
tibiotalienne qui est donc couplée à une abduction et une pronation. Ces 
deux composantes mineures de l'articulation tibiotalienne sont annulées 
par l’adduction et la supination qui se produisent lors de l’inversion de 
l'articulation sous-talienne. Chez des individus où le muscle tibial anté- 
rieur agit comme éverseur, ce problème ne se pose évidemment pas. Les 
deux muscles fibulaires provoquent une flexion plantaire de l’articulation 
tibiotalienne, mouvement couplé à une adduction et une supination. Ces 
composantes mineures sont annulées par l’abduction et la pronation qui 
accompagnent l’éversion de l'articulation sous-talienne. 
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7 Modèles du pied 


Le pied représente une structure très complexe tant d’un point de vue ar- 
chitectural que d’un point de vue biomécanique. Il n’est donc guère éton- 
nant que plusieurs modèles du pied aient été proposés afin d’expliquer 
son fonctionnement. En général, l'objectif d’un modèle consiste à repré- 
senter et à expliquer au moins certains aspects d’une question donnée, et 
ce d’une façon didactique aussi simple que possible. Mais aucun modèle 
ne peut couvrir tous les aspects du problème traité. Cela implique qu’un 
modèle peut se révéler partiellement faux. 


Modèle de la clé de voûte 


| Un des modèles du pied le plus souvent utilisés est celui dit de la clé de 
voûte (Fig. V.60). Un tel modèle est fondé sur le principe de construction 
d’un porche ou d’un vieux pont en pierre. C’est la clé de voûte qui ver- 
rouille la construction, comme le montre de manière schématique la figu- 
re V.60. À notre avis, ce modèle ne correspond que très partiellement à la 
réalité, puisqu'il ne prend en compte que les structures osseuses. En 
outre, il faut souligner qu’un pont construit selon ce principe doit être 
soutenu à ses deux extrémités. Ce modèle peut éventuellement être utilisé 
pour la voûte transversale du médio-pied, notamment par rapport à la 
forme des os cunéiformes intermédiaire et latéral qui s’encastrent comme 
des clés de voûte. 
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Fig. V.60 
Représentation schématique du modèle dit de la clé de voûte pour les os cunéiformes. Le 
cunéiforme intermédiaire possède la forme d’un coin comparable à celle d'une clé de voûte. 





Fig. V.61 
Le modèle des trois points d'appui est fondé sur l'existence de trois voûtes plantaires. Les 
points d'appui seraient la tubérosité du calcanéus et les têtes des métatarsiens I et V. 


Modèle du tripode 


Comme son nom l'indique, ce modèle est fondé sur l’idée que le pied s’ap- 
puieraïit sur trois points (Fig. V.61). Ces trois points sont la tubérosité du 
calcanéus et les têtes des métatarsiens I et V. Ce modèle ne tient pas 
compte du fait que des forces sont également transmises par les tissus 
mous du milieu du pied. En outre, il décrit une voûte transversale au ni- 
veau des têtes métatarsiennes qui n’existe que lorsque le pied est en sus- 
pension libre sans contact avec le sol. Cette voûte disparaît dès que le pied 
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Lamina pedis 


Supination 





Pronation 


Fig. V.62 

Le principe de la lamina pedis d'après MacConaill et Basmajian (1969). Au niveau de l'arriè- 
re-pied, le talus et le calcanéus sont superposés, tandis qu'au niveau de l’avant-pied, les tê- 
tes métatarsiennes se juxtaposent. La supination de l’arrière-pied et/ou la pronation de 
l'avant-pied renforcent la voûte plantaire longitudinale. 


est mis en charge. À ce moment, les têtes métatarsiennes II et III sont sou- 
mises à de fortes pressions (voir le modèle des palettes p. 397). 


La notion de la lamina pedis a été décrite pour la première fois par Mac- 
Conaill et Basmajian (1969). Ces auteurs comparent le pied à une mince 
plaque flexible ou à une feuille de papier dont les bords antérieur et pos- 
térieur sont tordus à angle droit. Dans la partie postérieure du pied, les os 
sont situés l’un sur l’autre, le bord de la feuille est vertical ; dans la partie 
antérieure, les os sont juxtaposés, la feuille est horizontale. Ce modèle 
permet de comprendre facilement que la voûte plantaire est renforcée par 
une supination de l’arrière-pied et/ou une pronation de l’avant- 
pied (Fig. V.62). 


Pied talien et pied calcanéen 


Dans ce modèle, le pied est divisé fonctionnellement en deux parties 
(Lanz et Wachsmuth, 1972 ; De Doncker et Kowalski, 1979 ; Sarrafian, 
1983). En observant la structure trabéculaire du pied, nous constatons 
qu’un système trabéculaire s’étend de la partie postérieure du tibia en 
passant par le talus jusqu’à la partie médiale de l’avant-pied. Cette partie 
peut être désignée comme pied talien. Un deuxième système trabéculaire 
part de la partie antérieure du tibia, passe par le talus et s'oriente posté- 
rieurement vers le calcanéus. À partir du calcanéus, les trabécules conti- 
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Fig. V.63 

Schéma du modèle du pied talien et du pied calcanéen. Ce modèle se réfère au trajet des 
trabécules osseuses des os du pied. On peut considérer le talus comme un distributeur des 
forces. 


nuent vers la partie latérale de l’avant-pied ; on parle d’un pied calcanéen 
(voir Fig. V.63). 


De fait, le talus appartient aux deux systèmes. Il peut être considéré com- 
me un distributeur de forces. Si le talus se trouve en adduction et son col 
pointe médialement, la partie médiale de l’avant-pied est davantage solli- 
citée. En revanche, si le talus est en position d’abduction, c’est le bord la- 
téral du pied qui est plus sollicité. 


Si en position debout et sans changer l’angle entre les deux pieds (angle 
du pas), l'articulation coxofémorale est mise en rotation externe, la partie 
latérale du pied — le pied calcanéen — est surtout chargée. Inversement, 
en rotation interne, c’est le pied talien qui est mis en charge ; le bord laté- 
ral peut même se soulever du sol (Vermoezen, 1999). 


Modèle des palettes 





De Doncker et Kowalski (1979) proposent un modèle de palettes qui ne 
prend en considération que l’os cuboïde, les os cunéiformes, le métatarse 
et les orteils. Ces parties du pied sont divisées en trois palettes. La palette 
médiale est composée de l’os cunéiforme médial et du premier rayon (pre- 
mier métatarsien et hallux). La palette latérale est constituée de l'os cu- 
boïde et des quatrième et cinquième rayons. La palette médiane est 
formée par les os cunéiformes intermédiaire et latéral ainsi que les 
deuxième et troisième rayons (voir Fig. V.64 p. 398). 


Les palettes médiale et latérale ont une fonction plutôt dynamique, 
par exemple pour maintenir l'équilibre en position unipodale. Ces palet- 
tes disposent d’une assez grande mobilité. Elles possèdent une muscula- 
ture intrinsèque bien développée. 
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Palette médiale 
Palette intermédiaire 
Palette latérale 


= 





Fig. V.64 

Le modèle des palettes comprend l'os cuboïde, les os cunéiformes, le métatarse (interligne 
de Lisfranc), auxquels on peut ajouter les orteils. La palette médiane assume une fonction 
plutôt statique, tandis que les palettes médiale et latérale sont plus dynamiques. Un tel mo- 
dèle pourrait être comparé à une bicyclette d'enfants avec deux roues postérieures de sou- 
tien. Ces petites roues placées latéralement possèdent une fonction dynamique, 
d'équilibration. La roue principale possède une fonction statique : elle est en contact avec 
le sol en permanence et transmet la charge principale. 


La palette médiane présente une mobilité moins importante ; sa fonc- 
tion est d'ordre statique. L'examen podologique montre que la plupart 
des individus ont une zone de pression relativement plus élevée au niveau 
des têtes des métatarsiens II et III (Arvikar et Seireg, 1980). Par ailleurs, 
cela signifie que la voûte transversale antérieure n’existe pas en station 
debout ; cette voûte ne se présente qu’en décharge. 


Modèle de la ferme 


La structure de base qui soutient un toit traditionnel est formée d’une 
charpente composée notamment de deux arbalétriers et d’un entrait : il 
s’agit de la ferme d’un toit (voir Fig. V.65). Lapidus (1963) compare l’ar- 
chitecture du pied à une telle ferme (angl. : truss). 


Les arbalétriers représentent la structure osseuse, ils sont soumis à des 
contraintes de compression (voir Fig. V.65). L’entrait est soumis à des 
contraintes de traction ; en ce qui concerne le pied, il peut dès lors être 
constitué de tissu conjonctif ou de muscles. 











ON 


Fig. V.65 


Ligaments plantaires profonds 
Muscles intrinsèques 

Muscles extrinsèques 
Aponévrose plantaire moyenne 
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Traction 







Traction 


Le modèle de la ferme. Dans un toit traditionnel avec deux versants, les contraintes de compression sont supportées 
par les arbalétriers, tandis que l'entrait travaille en traction. Au niveau du pied, les arbalétriers sont figurés par les élé- 
ments osseux, l'entrait par les différentes couches de tissu conjonctif ou musculaires qui soutiennent la voûte longitu- 


dinale. 


1 


Anatomiquement, nous distinguons en gros quatre couches qui représen- 
tent les éléments travaillant en traction (voir Fig. V.65) : 


* les ligaments profonds ; 

° la musculature intrinsèque ; 

* la musculature extrinsèque ; 

+ _ l’aponévrose plantaire moyenne. 
L’aponévrose plantaire moyenne constitue un élément de soutien impor- 
tant pour la voûte plantaire. Une préparation anatomique jambe-—pied 
soumise à une charge équivalente au poids du corps et qui ne comprend 
plus que les structures ostéoligamentaires s’effondre presque complète- 


ment lorsque l’aponévrose est sectionnée. La voûte plantaire ne cède 
complètement que lorsque les ligaments profonds sont coupés à leur tour. 
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Modèle de Hicks 


Basmajian et Stecko (1963) ont examiné l’activité musculaire de la jambe 
chez des volontaires à l’aide de l’électromyographie. Ils ont constaté que 
la voûte plantaire était soutenue surtout par un système passif. Lors de la 
mise en charge progressive de la jambe, l’activité musculaire spontanée 
n’augmentait pas. La musculature sert donc à soulager les ligaments mo- 
mentanément et de manière dynamique. Sur une plus longue durée, le 
soutien musculaire devient important pour éviter que les structures liga- 
mentaires ne soient trop étirées, ce qui mènerait inévitablement à un pied 
plat. Dans ce contexte, le muscle tibial postérieur assure une fonction im- 
portante (Funk et al., 1986). Expérimentalement, Imhauser et al. (2004) 
ont confirmé que la section des ligaments plantaires et de la partie anté- 
rieure du ligament deltoïde provoquait un pied plat que le muscle tibial 
postérieur n’arrivait plus à compenser. 


Hicks (1954) a développé un modèle de ferme plus étendu. Ce modèle est 
fondé sur la relation fonctionnelle entre l’aponévrose plantaire et les or- 
teils. Lors de l’extension des orteils, l’aponévrose est mise en tension, ce 
qui entraîne son raccourcissement de façon fonctionnelle, et finalement, 
un creusement de la voûte plantaire. Les articulations métatarsopha- 
langiennes fonctionnent à l'instar d’un treuil dont la manivelle est repré- 
sentée par les orteils (voir Fig. V.66). Ce mécanisme fonctionne 
indépendamment du fait que les orteils se relèvent activement ou passi- 
vement (Sion, 1994). D’un point de vue anatomique, la relation exacte en- 
tre l’aponévrose et les orteils est difficile à décrire. Il s’agit de fibres de 
collagène qui diffusent et qui se confondent avec l’appareil conjonctif de 
la plante du pied au niveau des articulations métatarso-phalangiennes. 


Pendant la marche, ce mécanisme se manifeste pendant la phase du dé- 
collement du talon au moment de la poussée. À ce moment, les orteils 
sont encore en contact avec le sol et les articulations métatarso-phalan- 
giennes effectuent une flexion dorsale. À ce stade, la force exercée par le 
pied sur le sol augmente considérablement. L’aponévrose se tend, per- 
mettant ainsi un verrouillage partiel des articulations du pied (Sarrafian, 
1983). Le muscle triceps sural est actif dans cette phase pour pousser le 
corps en avant. La force développée par ce muscle peut ainsi être transfé- 
rée de manière optimale par le tendon d’Achille, le calcanéus et l’aponé- 
vrose (voir Fig. V.67). 


Le mécanisme décrit par Hicks a d’autres implications. Le port de chaus- 
sures à talons hauts renforce la voûte plantaire du fait que les articula- 
tions métatarso-phalangiennes se retrouvent constamment en flexion 
dorsale. L'idée largement répandue que les talons hauts favorisent le dé- 
veloppement d’un pied creux pourrait ainsi trouver une explication au 
moins partielle. 
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Fig. V.66 

L'aponévrose plantaire s'étend de la tubérosité du calcanéus en passant par la loge médiane 
du pied jusqu'aux premières phalanges des orteils. Cette figure souligne la mise en tension 
de l’aponévrose lors de la flexion dorsale des orteils, ce qui augmente la voûte plantaire lon- 
gitudinale. 





Fig. V.67 
Fonction du modèle de Hicks lors de l’activité du muscle triceps sural au moment de la pous- 
sée de la marche, juste avant la phase d'oscillation. 
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Articulation sous-talienne et voûte plantaire 


Concernant la fonction 
de transfert de l'articu- 
lation sous-talienne, 
voir point 4.5 p. 366. 


SR 


Nous avons déjà indiqué qu’un des rôles fonctionnels de l'articulation 
sous-talienne est le contrôle dynamique de la voûte plantaire longitudina- 
le. La fonction de transfert joue un rôle important dans la mesure où 
la rotation externe de la jambe induit une inversion et, par conséquent, 
une supination de l’arrière-pied. Si l’avant-pied est fixe ou s’il effectue une 
pronation, la voûte plantaire longitudinale est renforcée. Deux muscles 
semblent jouer un rôle particulier dans ces mouvements : le muscle tibial 
postérieur et le muscle long fibulaire (voir Fig. V.68). Ces deux muscles 
sont généralement décrits comme antagonistes. Effectivement, si le pied 
est en suspension libre, le muscle tibial postérieur réalise une inversion et 
le muscle long fibulaire une éversion de l’articulation sous-talienne. Si le 
pied est en appui au sol, ces deux muscles peuvent être considérés comme 
synergiques pour l’ensemble du pied. Le muscle tibial postérieur amène 
l’arrière-pied en supination, tandis que le muscle long fibulaire fait une 
pronation de l’avant-pied. Cela entraîne une torsion du pied analogue 
à ce que MacConaill et Basmajian (1969) ont décrit dans leur modèle de 
la lamina pedis (voir Fig. V.68). Lors de la marche, l’activité simultanée 
de ces deux muscles a été démontrée par des études électromyographi- 
ques (Basmajian, 1974 ; Plas et al., 1979 ; Debrunner et J acob, 1998). 


Muscle tibial postérieur 
Muscle long fibulaire 







Supination 


Pronation 


Fig. V.68 
La contraction simultanée du muscle tibial postérieur et du muscle long fibulaire entraîne 
une torsion du pied dans le sens d’une supination de l'arrière-pied et d'une pronation de 
l'avant-pied, comme décrit par le modèle de la lamina pedis. Ce mécanisme renforce la voû- 
te plantaire longitudinale. 
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Une autre fonction attribuée à ces deux muscles concerne le maintien de 
l'équilibre en station unipodale. Dans cette position, nous observons 
que les mouvements de supination et de pronation du pied servent à 
maintenir l'équilibre. Ce mécanisme peut être comparé au modèle des pa- 
lettes ou encore à celui du pied talien-pied calcanéen. 


La rotation externe du tibia n’est pas uniquement réalisée par le muscle 
tibial postérieur ; elle peut également être induite par les rotateurs exter- 
nes du genou ou de la hanche. Dans ce cas, des muscles comme le pirifor- 
me et le long fibulaire peuvent être considérés comme synergiques. Un tel 
schéma est valable à condition que l’angle formé par les deux pieds en ap- 
pui ne varie pas. 


Pour mieux comprendre la fonction de ce mécanisme qui se fonde sur l’ar- 
ticulation sous-talienne, il est intéressant de considérer l’évolution phylo- 
génétique. À notre avis, il est important de savoir si la fonction de 
transfert existe chez les autres homininés tels que les chimpanzés com- 
muns ou les bonobos, les hominidés, voire les hominoïdés. Par ailleurs, à 
quel moment de l'évolution et dans quelle mesure la fonction de transfert 
a-t-elle constitué un mécanisme de creusement de la voûte plantaire tel 
que nous venons de le décrire ? 
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La voûte plantaire longitudinale est une caractéristique typique de l’espè- 
ce humaine. Autour de sa hauteur moyenne existe une certaine variabilité 
naturelle. Selon la déviation dans un sens ou un autre, il s’agit d’un pied 
creux ou d’un pied plat. De façon générale, on peut décrire deux méthodes 
pour déterminer un pied creux ou plat : 


+ _l’examen radiologique ; 
+ l'analyse de l'empreinte du pied. 


La première méthode concerne l’agencement des structures osseuses 
dans l’espace, tandis que la deuxième tient compte de la déformation des 
tissus mous de la plante du pied. 


Examen radiologique 


Les paramètres radiologiques utilisés sont l’angle de Costa-Bartani 
(Voutey, 1978) et l’angle d’inclinaison du calcanéus. L’angle de Costa-Bar- 
tani est compris entre deux droites qui se croisent au point le plus bas du 
talus, dont l’une passe par le point d'appui au sol des os sésamoïdes de 
l'articulation métatarso-phalangienne de l’hallux, et l’autre par le point 
d’appui au sol du calcanéus (voir Fig. V.69). D’après Voutey, cet angle est 
compris entre 102° et 105°. Pour une valeur inférieure à 100°, le pied est 
considéré plat ; une valeur au-dessus de 120° indique un pied creux. 
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Fig. V.69 
Détermination de l'angle de Costa-Bartani (CB) et de l'angle d'inclinaison du calcanéus (IC). 
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Fig. V.70 

Variation de l'angle de Costa-Bartani en fonction de la rotation de la hanche (Vermoezen, 
1999). Lorsque la rotation externe (RE) augmente l'angle diminue : la voûte plantaire se 
creuse. 


L’angle d’inclinaison du calcanéus est compris entre l’horizontale et 
une ligne passant par le point de contact au sol et le point antérieur le plus 
bas du calcanéus. La valeur de cet angle d’inclinaison du calcanéus est de 
20° environ. 


Nous avons étudié la variation de l’angle de Costa-Bartani chez 23 sujets 
en appui bipodal en fonction de quatre positions différentes de la hanche 
(Vermoezen, 1999). L’articulation coxofémorale a été placée en rotation 
interne maximale, en position neutre, en rotation externe d’un angle équi- 
valent à 50 % de celui de la rotation externe maximale, et finalement en 
rotation externe maximale. En rotation externe de hanche, la voûte longi- 
tudinale s’accentue ; l’angle de Costa-Bartani diminue de façon significa- 


tive en passant d’une moyenne de 121,4°+6° à 117,7° +5,8° 
(p < 0,00001) (voir à ce sujet la Fig. V.70). 
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Pied creux Pied normal Pied plat 


, 





Fig. V.71 
Empreintes typiques lors de l'analyse podologique statique. (D'après Lelièvre et Lelièvre, 
1981.) 


Analyse de l'empreinte du pied 


L'examen visuel d’une empreinte plantaire permet de différencier gros- 
sièrement un pied normal d’un pied plat ou creux (Fig. V.71). La largeur 
de la zone rétrécie au milieu du pied constitue un des critères essen- 
tiels. Cet isthme est nettement élargi dans un pied plat et peut même dans 
certains cas adopter une forme convexe médialement. Dans le cas d’un 
pied creux, cette zone est souvent interrompue (voir Fig. V.71). 


L’angle de Clarke (1933) permet une analyse quantitative. Il est défini 
par deux droites. Une première passe par les points les plus médiaux au 
niveau de l’avant-pied et de l’arrière-pied ; la deuxième est tangente au 
bord postérieur de l’empreinte de l’avant-pied médialement (voir angle 
Acz Fig. V.72 p. 406). Cet angle est compris entre 30° et 50°. Au-delà de 
50°, on parle de pied creux ; en dessous de 30°, il s’agit d’un pied plat. 


Une autre possibilité d’analyse consiste à évaluer le rapport entre la lar- 
geur de l’isthme (Lithme) et la largeur de l'empreinte de l’avant- 
pied (Livant-piea). Si la largeur de l’isthme est supérieure à la moitié de la 
largeur de l'empreinte antérieure, alors il s’agit d’un pied plat ; si la lar- 
geur de l’isthme est inférieure au tiers de l'empreinte antérieure, on parle 
de pied creux. 


(V.18) 


1 ' 
Listhme > 2 LAvant-pied — Pied plat 


1 : 
Listhme < (Gi L'Avant-pied — Pied creux 
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Fig. V.72 

Paramètres pour une analyse quantitative de l'empreinte du pied : angle de Clarke (Ac), 
largeur de l'avant-pied (Lavant-pied) €t largeur de l'isthme (Listhme)- Les droites concernant 
la largeur de l’avant-pied et de l'isthme sont parallèles. 


L'indice de Chippaux est simplement établi à partir du rapport entre la 
largeur de l’isthme et celle de l’avant-pied (Listme/Lavant-pied). Dans le cas 
d’un pied normal, il vaut entre 0,15 et 0,2 (Debrunner et Jacob, 1998). Le 
lecteur intéressé pourra trouver d’autres procédés pour l’analyse de l’em- 
preinte chez Debrunner et Jacob. 


Pour établir un tableau clinique sans équivoque, les deux méthodes citées 
ci-dessus, la radiologie et l'empreinte plantaire, devraient aboutir aux 
mêmes résultats. Lors de l'examen statique du pied, cette condition est 
à peu près remplie. Par exemple, lors de l'examen du pied en charge, une 
valeur élevée de l’angle de Costa-Bartani correspond à un élargissement 
de l'empreinte du pied dans sa partie moyenne. Une telle cohérence entre 
les deux méthodes ne se retrouve plus lors d’une analyse dynamique. 


En se référant à la fonction de transfert de l’articulation sous-talienne et 
à son influence sur la voûte plantaire longitudinale comme décrit au cha- 
pitre précédent, la rotation externe de la jambe entraîne une supination 
de l’arrière-pied, une pronation de l’avant-pied et donc une accentuation 
de la voûte plantaire. Ce creusement du pied peut facilement être mis en 
évidence par un examen radiologique. L'analyse simultanée de l’emprein- 
te du pied montre en revanche un élargissement de l’isthme, ce qui cor- 
respondrait à un pied plat. Comme il a été décrit dans la section « Pied 
talien-pied calcanéen » p. 396, le mouvement de rotation externe de la 
jambe va de pair avec une abduction du talus, ce qui augmente les con- 
traintes sur le bord latéral du pied et entraîne un élargissement de l’em- 
preinte. 
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Lors de la rotation interne de la jambe, l’arrière-pied réalise une prona- 
tion, ce qui entraîne une supination relative de l’avant-pied. Le mouve- 
ment des éléments osseux va dans le sens d’une diminution de la voûte 
plantaire. À l'examen radiologique, la tendance à un pied plus plat sera 
bien visible. Simultanément, la sollicitation des tissus mous de la partie 
latérale du pied diminue, ce qui diminue la largeur de l’isthme. Cela peut 
être interprété par le clinicien comme un pied plus creux. 


Il s’agit donc d’être conscient de cette possible contradiction qui apparaît 

lors de la prise de mesures dynamiques. Il est important de tenir compte 

de cette situation lors de l'interprétation ou de la comparaison de clichés 
radiologiques et d'empreintes du pied. Vermoezen (1999) a pu mettre en 
évidence un tel résultat contradictoire entre l'analyse podologique et ra- (17 
diologique chez 22 personnes sur 23. En conclusion, si la notion de pied 
plat ou de pied creux garde toute son importance dans l'analyse statique, 
sa pertinence lors d’une analyse dynamique doit être repensée. La ques- 
tion fondamentale reste posée : sous quelles conditions faut-il analyser le 
comportement dynamique du pied et sous quelles conditions faut-il en 
analyser le comportement statique ? La réponse à cette question doit éga- 
lement tenir compte du contexte qui peut être clinique, biomécanique ou 
encore phylogénétique. 
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9 Systèmes amortisseurs 


9.1 Réflexions cliniques générales 


Lors de la marche, chaque prise de contact du pied avec le sol entraîne un 
choc. Il s’agit d’une onde de choc depuis le pied qui passe sur tout le mem- 
bre inférieur pour finalement atteindre le crâne et le cerveau. Bien évi- 
demment, les chocs peuvent avoir une autre origine, notamment une 
chute, un accident de voiture, etc. Lorsque les forces liées à ces chocs sont 
trop grandes, les conséquences sur notre cerveau et les autres organes 
peuvent être désagréables. Notre expérience quotidienne nous montre 
qu'il peut y avoir des dommages au niveau de différentes structures telles 
que l'os, le cartilage, le disque intervertébral, mais aussi au niveau 
d’autres organes comme la rate, le foie, les poumons, etc. 


Pour comprendre la biomécanique de l’organisme dans ce contexte, il faut 
s’aider de modèles de systèmes amortisseurs. C’est ainsi que l’on peut 
dresser une liste de systèmes amortisseurs pouvant intervenir lors de la 
marche. La marche est une des activités physiologiques les plus quoti- 
diennes. Lorsqu'un des systèmes amortisseurs vient à faire défaut ne se- 
rait-ce que partiellement (dysfonction A), les autres systèmes doivent 
compenser cette défaillance. Pendant un certain laps de temps, cette com- 
pensation se fait sans que des symptômes apparaissent. Néanmoins, au 
bout d’un certain temps, différents symptômes comme une douleur, de 
l'arthrose, etc. peuvent apparaître (dysfonction B), signant ainsi le sur- 
menage du système adaptatif. Cette façon de voir permet de considérer 
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des liens chronologiques et fonctionnels dans la genèse de dysfonctions et 
également de pathologies. Cependant, si la dysfonction A n’est pas pré- 
visible, la dysfonction B l’est encore moins en raison de la grande com- 
plexité du système. 


Une telle réflexion pourrait expliquer en partie la biomécanique des no- 
tions dites de lésion primaire et de lésion secondaire utilisées dans un 
contexte ostéopathique. Vouloir reconnaître le caractère primaire ou se- 
condaire d’une dysfonction nous semble cependant utopique puisqu'il est 
impossible de mesurer toutes les forces s’exerçant dans un organisme 
pendant toute une vie et que l'établissement d’un modèle théorique dans 
ce domaine est difficile, sans parler du problème des liens de causalité 
dans un système complexe. En dehors d’une causalité simple du type 
« dysfonction À — dysfonction B », on ne peut ni exclure que B influence 
à son tour À (B — A), ni que des formes comme B — C — A, etc. ne puis- 
sent apparaître. En fait comme nous l'avons déjà indiqué il s'agit d'un dé- 
terminisme non prédictif. 





9,2 Principes physiques d’un système amortisseur 


La fonction d’un système amortisseur est de réduire le plus progressive- 
ment possible les pics de forces apparaissant lors d’un impact. En physi- 
que, la quantité de mouvement est définie par le produit de la masse et de 
la vitesse. 

p=mv (V.19) 
Après avoir posé le pied à plat au sol, la quantité de mouvement est égale 
à zéro ; nous parlons d’un transfert de quantité de mouvement, d’une im- 
pulsion (Ap), ce qui donne : 


AP = Pfin — Pdébut (V.20) 


si Pfin = 0 
L'impulsion correspond à l'aire sous la courbe de la force en fonction du 
temps (voir Fig. V.73). Elle est calculée par l'intégrale : 


Lin 
Ap = rar 


Ldébut 


(V.21) 


L'équation V.21 et la Fig. V.73 nous montrent que, pour une aire sous la 
courbe égale, la force augmente si la durée diminue. Cela nous explique la 
genèse d’une fracture si, au moment de l'impact, la résistance de l’os est 
dépassée. La fonction d’un système amortisseur est d’augmenter 
la durée (dt) de l’impulsion et en conséquence, de réduire le pic 
de force. 


Une autre explication physique peut être fournie par la notion d'énergie 
cinétique. Revenons pour cela à notre exemple précédent, la marche. 
Nous constatons que le pied possède une certaine énergie cinétique avant 
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Édébut Lfin-B Lfin-A 1 


Fig. V.73 

Le diagramme montre l'allure typique d’une force (F) produite par la collision de deux corps. Pour une durée de temps 
courte, la force peut être élevée. L'aire sous la courbe est appelée impulsion (Ap). À impulsion égale, la force est net- 
tement plus importante (F8) lorsque le temps du choc (tiébut à fin-8) est plus court (surface rouge) que dans la situa- 
tion A (surface grise). 


de se poser au sol. Un instant plus tard, lorsque le pied est posé au sol, 
cetteénergie est égale à zéro. L'énergie cinétique doit donc être transfor- 
mée, et ce dans un certain laps de temps. Le risque de lésions dépend, en- 
core une fois, de la durée. 


9.3 Aperçu des systèmes amortisseurs dans le corps humain 


De nombreux systèmes amortisseurs peuvent être identifiés dans le pied 
et en général dans le corps humain. La liste qui suit n’établit pas de hié- 
rarchie en ce qui concerne l'importance fonctionnelle entre les systèmes. 
On peut néanmoins différencier des amortisseurs locaux destinés à pro- 
téger la structure elle-même des amortisseurs généraux dont l’action 
s'étend au corps entier. 


+ Le talon du pied avec le tissu sous-cutané sous la grande tubérosité 
du calcanéus 


La structure spongieuse de l’os de l’arrière-pied, notamment du 
calcanéus 

Le décalage tibio-talo-calcanéen dans le plan frontal 

La voûte plantaire longitudinale (modèle de la ferme et modèle de 
Hicks) 

La voûte plantaire transversale 

La barre de torsion de Hendrix 

Le système à double pivot du pied 

— Système à double pivot postérieur 

— Système à double pivot antérieur 
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+ Le cartilage des articulations et la déformation de l’os lui-même 
* Les ménisques et le cartilage du genou 
+ La flexion du genou avec contraction excentrique du muscle qua- 


driceps fémoral 

+ La flexion de hanche et la contraction excentrique des extenseurs 
de la hanche 

+ La flexion du genou et de la hanche associée à l’activité des muscles 
biarticulaires 


* Le ciseau lombopelvien 

* La musculature du plancher pelvien 

+ La descente du bassin en appui monopodal 

* Ledisqueintervertébral 

* La structure spongieuse des corps vertébraux 
* Les courbures de la colonne vertébrale 





* Le déport antérieur de la ligne gravitaire partielle 
* Les chambres de pression abdominale et thoracique 
+ La déformation et le déplacement des organes 


© 
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+ Le déplacement caudal des masses musculaires 

+. Les mouvements des extrémités supérieures 

+ Le liquide cérébrospinal et le flottement du cerveau 
* La dure-mère intracrânienne 

+ _ L’élasticité du tissu constituant le cerveau 


9.4 Systèmes amortisseurs du pied 


Talon 


Une couche de tissu conjonctif très résistante se situe entre le derme et le 
calcanéus. Elle est composée de cloisons fibreuses remplies de tissu adi- 
peux. Ces cellules mesurent environ 1 à 3 mm de diamètre. On y trouve 
également des vaisseaux sanguins et des nerfs. Cette couche d’une épais- 
seur d'environ 1 cm constitue un coussin mécaniquement très efficace. Il 
peut donc être considéré comme le premier système amortisseur lorsque 
le pied prend contact avec le sol. 


Structure spongieuse de l'os de l’arrière-pied 


C’est particulièrement le calcanéus qui est composé de tissus osseux spon- 
gieux. Ce tissu possède une plus grande déformabilité que l'os compact. 
Son module d’élasticité est donc plus faible. S’il était composé d’os com- 
pact, il serait plus facilement sujet à des fractures de fatigue qui concer- 
nent surtout l’os compact. Comparé à d’autres systèmes amortisseurs, 
celui-ci n’est pas très important pour l’ensemble du corps. Il constitue ce- 
pendant un système de protection locale pour l'os lui-même. 
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Fig. V.74 
Les cellules fibreuses remplies de tissus graisseux situées en dessous de la grande tubéro- 
sité du calcanéus constituent le premier système amortisseur. 
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Fig. V.75 

La configuration excentrée du tibia et du talus par rapport au calcanéus crée un moment 
d'éversion lors de la mise en charge du pied. Le muscle tibial postérieur est bien situé pour 
freiner. Cela constitue un système amortisseur. 


Configuration décalée du tibia, du talus et du calcanéus dans le plan frontal 


En admettant que la résultante dans le plan frontal passe par le centre du 
talus et que, de la même façon la force de réaction passe par le milieu du 
calcanéus, nous constatons que les lignes d’action de ces deux forces ne 
sont pas colinéaires (voir Fig. V.75). Le décalage de ces deux forces crée 
un bras de levier qui est à l’origine d’un moment de force entraînant l’ar- 
ticulation sous-talienne en éversion (voir figure V.44 p. 373). De ce fait, le 
calcanéus se place en pronation et la jambe en rotation interne comme dé- 
crit précédemment. Le muscle tibial postérieur peut freiner ce moment de 
force ainsi que d’autres muscles ayant une action d’inversion, notamment 
le long fléchisseur propre de l’hallux. (voir point 6 p. 390). 
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Voûte plantaire longitudinale 


La voûte plantaire longitudinale peut être considérée comme un système 
amortisseur en référence au modèle de Hicks et au modèle de la ferme 
(voir p. 398 et p. 400). Il est important de constater que l’entrait qui 
amortit les forces de traction n’est pas constitué d’os mais de tissu con- 
jonctif élastique et de muscles. Le système de ressort dynamique ainsi 
créé permet des déformations (voir Fig. V.76). 


Voûte plantaire transversale 


Un pied en décharge présente une voûte transversale à la hauteur des té- 
tes métatarsiennes. Par opposition, sur un pied en charge, les forces sont 
particulièrement élevées sous les deuxième et troisième têtes mé- 
tatarsiennes. Nous constatons donc une disparition complète de cette 
voûte en charge. Ce fonctionnement peut être considéré comme un systè- 
me amortisseur à condition qu'il soit freiné par du tissu conjonctif et des 
muscles, comme le chef transversal du muscle adducteur de l’hallux mais 
aussi les fibres transversales de l’aponévrose plantaire. Reste à savoir à 
quel point ce système est efficace étant donné la faible force requise pour 
neutraliser la voûte transversale. 


Barre de torsion de Hendrix 


Ce modèle (De Doncker et Kowalski, 1979) ressemble au modèle de la fer- 
me, une vue tridimensionnelle s’y ajoutant. L'élément déformable reliant 
les deux arbalétriers se situe à leur jonction et agit à l'instar d’une barre 
de torsion (voir Fig. V.77). D'un point de vue anatomique, le calcanéus 
constitue l’arbalétrier postérieur, la palette médiane du modèle des palet- 
tes l’arbalétrier antérieur (voir p. 397). La fonction de barre de torsion 
peut être attribuée aux os cunéiformes II et III et à l’os cuboïde, auxquels 
il faut évidemment ajouter les ligaments correspondants. 


Système de double pivot du pied 


Ce système découle également du modèle de la ferme. La structure faîtière 
tourne autour de deux points pivots, soit postérieur, soit antérieur. 


* Le double pivot postérieur (Fig. V.79 p. 415). Dans la marche 
normale, la pose du pied au sol débute par le contact du talon avant 
que tout le pied soit déposé à plat par un mouvement de flexion 
plantaire de la cheville. Cette phase est caractérisée par un mouve- 
ment en double pivot puisque le pied tourne à la fois autour du 
point de contact du talon au sol et autour de l'articulation tibiota- 
lienne. Ce mouvement concerne donc la partie postérieure de la 
ferme. Cependant, pour pouvoir exercer une fonction d’amortis- 
seur, le mouvement doit être freiné. Ce frein est exercé par les mus- 
cles prétibiaux s’insérant sur le versant antérieur de la ferme qui 
constitue leur bras de levier. 
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Fig. V.76 
Schéma du système amortisseur formé par la structure de la ferme. Les structures qui sous-tendent la voûte longitudi- 
nale sont tendues lors de la mise en charge. 


Faîtière d’un toit 
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Fig. V.77 
Principe de la barre de torsion de Hendrix. La mise en charge verticale crée une contrainte en torsion de l'élément res- 
sort qui relie les deux arbalétriers. Le ressort peut être comparé à la faîtière d’un toit. 


+ Le double pivot antérieur (Fig. V.78 p. 414). Le système décrit 
ci-dessus ne suffit plus dès lors que la vitesse avant le contact au sol 
est élevée comme à la réception d’un saut. Il pourrait en résulter 
une contusion ou, pire, une fracture de compression du calcanéus. 
Dans ces conditions, le système s’inverse. Le premier contact se fait 
sur le versant antérieur de la ferme, tandis que la partie postérieure 
constitue le bras de levier pour le triceps sural, beaucoup plus puis- 
sant (bras de levier moyen du tibial antérieur : environ 32 mm ; 
bras de levier moyen du triceps sural : environ 53 mm). Le double 
pivot est alors formé par l'articulation de la cheville et la zone de 
contact de l’avant-pied au sol. 
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Fig. V.78 

Mode de fonctionnement du système à double pivot antérieur : il entre en fonction lors de l'inversion du déroulement 
du pas, par exemple lors de la course rapide ou de la descente des escaliers. Le pied tourne autour de l'articulation de 
la cheville (CR) et du point de contact en regard des têtes métatarsiennes (CR). Le mouvement est freiné par le travail 
excentrique du triceps sural et par la mise en tension des structures du modèle de la ferme et du modèle de Hicks. Il 
s'ensuit un système amortisseur. 


9,5 Systèmes amortisseurs dans le reste du corps 


+ Le cartilage articulaire et la déformabilité des os représen- 
tent autant de systèmes amortisseurs. C’est ainsi que la déforma- 
tion du fémur est jugulée par les muscles vaste externe et tenseur 
du fascia lata. 

+ Les ménisques et le cartilage: particulièrement développés 
dans le genou, ils permettent une déformation élastique lorsque la 
force augmente. 

*__La flexion du genou : apparaissant dès le contact du talon au sol, 
elle est freinée par une contraction excentrique du muscle quadri- 
ceps. D’un point de vue quantitatif, ce système est un des amortis- 
seurs les plus importants lors de la réception d’un saut. Cela 
s'explique par l’importance du bras de levier, de la masse du qua- 
driceps et donc de la possibilité d’une force élevée développée par 
ce muscle. 
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Muscle triceps sural 





Modèle de la ferme du toit --… 


Modèle de Hicks 


Fig. V.79 





Schéma du mode d'action du système de double pivot postérieur du pied en tant que système amortisseur. Ce mé- 
canisme a son importance lors du contact au sol du talon dans la marche et dans la course. 

La jambe à elle seule, sans pied, n'a presque pas d'effet amortisseur (A). En y ajoutant l'arrière-pied, la situation s'amé- 
liore mais l'amortissement reste insuffisant (B). Ce n'est qu'après y avoir inclus l'ensemble du pied pivotant autour de 
deux axes (articulation tibiotalienne [CR] et point de contact du talon au sol [CR2]) que le travail excentrique des mus- 
cles prétibiaux et la contrainte en traction de l'entrait peuvent exercer une action d'amortisseur suffisante (C). 


Flexion de la hanche : en combinaison avec la contraction ex- 
centrique des muscles extenseurs, elle représente un système d’une 
importance probablement équivalente à celle du genou. 


Flexions du genou et de la hanche : elles sont généralement 
synchronisées. Ces deux mouvements de flexion sont freinés par 
les muscles biarticulaires de la cuisse. Il s’agit d’une organisation 
dans laquelle le comportement du système dans son ensemble dif- 
fère du comportement de ses composantes individuelles. Pris isolé- 
ment, les muscles ischiocruraux sont des fléchisseurs du genou et 
des extenseurs de la hanche. La situation inverse vaut pour le droit 
fémoral. Ces actions apparemment antagonistes se complètent 
pour devenir synergiques (paradoxe de Lombard). Dans un systè- 
me à deux articulations reliées par des muscles biarticulaires des 
deux côtés, c’est le rapport des bras de levier respectifs des muscles 
qui détermine la fonction. Dans ce cas, une contraction de la mus- 
culature ischiocrurale entraîne une extension de la hanche et du ge- 
nou, à condition que le muscle droit fémoral exerce une contraction 
au moins isométrique. Lors du contact au sol du pied, les deux ar- 
ticulations subissent une flexion. Celle-ci est freinée par la contrac- 
tion excentrique des deux groupes musculaires. 
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L’abaissement du bassin en station unipodale est induit par le 
moment adducteur du poids du corps au niveau de la hanche. 
L’abaissement est freiné par le moment de force des abducteurs de 
la hanche. Cette fonction a priori de stabilisation peut exercer une 
fonction amortisseur par son action de frein. Une faiblesse de cette 
musculature entraîne une adduction excessive de la hanche, con- 
nue en clinique sous le nom de « signe de Trendelenbourg ». Dans 
le contexte des systèmes amortisseurs, on pourrait parler d’un si- 
gne de Trendelenburg physiologique. 

Le ciseau lombopelvien agit comme amortisseur dans la région 
pelvienne. Ce système est soutenu passivement par les ligaments 
extrinsèques du bassin comme les ligaments sacrotubéral et sa- 
croépineux. Les muscles fléchisseurs de la hanche et ceux du plan- 
cher pelvien peuvent le compléter activement. 

La musculature du plancher pelvien peut être comparée à un filet 
de sauvetage ou un trampoline qui freine la descente des organes. 


La déformabilité et le déplacement des viscères peuvent 
être considérés comme un autre système amortisseur. Ainsi, le 
cœur repose sur le diaphragme qui travaille à la manière d’un filet 
de sauvetage à l'instar du plancher pelvien. La déformabilité des or- 
ganes, notamment des organes lourds, peut jouer un certain rôle. 
Lorsqu'elle est dépassée, il y a traumatisme comme la rupture du 
foie ou de la rate, etc. En anglais, on parle de la wobbling mass. 

Le déplacement caudal des masses musculaires et grais- 
seuses (faisant également partie de la wobbling mass) autour des 
articulations et des os représente sans doute un système amortis- 
seur dont l'efficacité dépend vraisemblablement du tonus muscu- 
laire (Nigg et Liu, 1999 ; Liu et Nigg, 2000). 

Les disques intervertébraux sont un système amortisseur im- 
portant pour la colonne vertébrale. Le clinicien évoque ce fait face 
à un patient qui présente une douleur au moment de l’attaque du 
talon au sol. 

La structure spongieuse du corps vertébral joue un rôle 
d’amortisseur au niveau du squelette axial tout comme au niveau 
des autres os. 

Les courbures de la colonne vertébrale forment un système 
capable de mieux absorber la transmission des chocs qu’une colon- 
ne droite. 
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Un autre système amortisseur important est constitué par le 
déport antérieur des centres de gravité partiels et de la 
musculature du rachis. En position neutre, le centre de gravité 
de la masse corporelle sus-jacente au niveau considéré se situe en 
avant de l’axe de flexion/extension, et ce indépendamment du ni- 
veau. Cette tendance est renforcée par la flexion du tronc lors de la 
réception d’un saut. Le moment fléchisseur est équilibré par le tra- 
vail excentrique de la musculature du rachis. 


Les caissons de pression abdominale et thoracique : à con- 
dition que la pression augmente lors de l’absorption du choc, ils 
peuvent également être classés dans la catégorie des systèmes 
amortisseurs. Cela présuppose une certaine étanchéité de ces espa- 
ces. Le système abdominal travaille comme un ballon rempli de li- 
quide. 

Les extrémités supérieures peuvent ralentir la transmission du 
choc lorsqu'elles réalisent un mouvement avec une accéléra- 
tion vers le bas. 


Le liquide cérébrospinal. Le cerveau flotte dans ce liquide, ce 
qui le protège des pics de forces occasionnés lorsque la tête est sou- 
mise à des chocs. 


Dans la dure-mère intracrânienne, la tente du cervelet agit comme 
un filet de sauvetage pour la partie postérieure du cerveau. Lors de 
chocs en direction latérale, la faux du cerveau pourrait jouer un 
rôle similaire. 

L’élasticité du tissu cérébral constitue vraisemblablement une 
possibilité supplémentaire de protéger le cerveau de chocs trop im- 
portants. 
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Accélération angulaire 85, 313 
Acétabulum 
- bourrelet acétabulaire 183 
- congruence 199 
- contrainte 224 
- coxométrie 187-192 
- déformation 198 
- développement 181, 182 
- dysfonction 198 
- forme 182, 184, 185, 196 
- ligament de la tête fémorale 186 
- surface de contact 195 
- zone orbiculaire 186 
Allongement résiduel 103 
Amphiarthrose 
- articulation du pubis 168 
- articulation sacrococcygienne 173 
- articulation sacro-iliaque 140 
Amplitude 4-25, 36, 37, 44, 68, 100, 
101, 105, 106, 111, 112, 114-126 
- analyse des erreurs 71-76 
- articulation du pubis 169-171 
- articulation fémoropatellaire 286— 
292 
- articulation fémorotibiale 
-- ligaments croisés 248-250 
-- ménisque 276-278 
-- movements associés 260-264 
-- rotation automatique 257 
articulation sacrococcygienne 175 
articulation sacro-iliaque 148, 151— 
166 
articulation sous-talienne 362, 363 
-- translation hélicoïdale 380-384 
articulation tibiotalienne 
-- rotation tibiale axiale 342, 343 
- dysfonction 68, 70 
- fibula 327-329, 338-340 
- interligne de Chopart 387-388 
- interligne de Lisfranc 388-389 
Angle O 84,215 
Angle cervico-diaphysaire 28, 187, 194, 
222 
Angle d’antéversion 
- acétabulum 192 
- fémur 28, 187, 191, 192 
Angle d’inclinaison du calcanéus 403, 
404 
Angle de Clarke 405, 406 
Angle de Costa-Bartani 403, 404, 406 
Angle de déclinaison 
- articulation fémorotibiale 258-261 
- articulation sous-talienne 361-367 
- axe hélicoïdal 27-35 
- interligne de Chopart 387 


- surface auriculaire 143 
Angle de Wiberg 187, 189, 202, 204, 
220 
Angle du pas 397 
Angle y 65, 66 
Angle Q 308-312, 348 
Angles d’Euler 42 
Angles de Bryant 42 
Angles de Cardan 40 
Angles de couverture de la tête fémorale 
voir « coxométrie » 
Anisotropie 90 
Archimède 
- spirale d’ - 242 
Arthrose 6, 66, 407 
- coxofémorale 189, 193-194, 218, 
222 
- fémorotibiale 274, 282-284 
Articulation atlanto-occipitale 49, 336 
Articulation carpométacarpienne du 
pouce 52 
Articulation coxofémorale voir 
« hanche » 
Articulation du coude 49, 115, 123, 136 
Articulation du pubis 108, 137, 138,155, 
167-173 
Articulation fémoropatellaire 84, 285— 
313, 348 
- compression 292-299 
- douleurs 292, 298, 313 
- fonctions de la patella 299-308 
- mouvements 3D de la patella 285-— 
292 
- stabilité dans le plan frontal 308-313 
Articulation fémorotibiale 28, 30,35, 52, 
66, 69, 124, 130, 136, 236-284 
- amplitude, mouvements associés 
256-264 
- axe hélicoïdal 258-261 
- équilibre dans le plan frontal 278-283 
- ligaments collatéraux 254-256 
- ligaments croisés 240-254 
- ménisques 271-278 
- anatomie et morphologie 271-273 
- contraintes et déformations 275— 
278 
- déplacements 275-278 
- fonctions 273-275 
- muscles de la rotation axiale (directs/ 
indirects) 269-270 
- rotation axiale libre 265-270 
-- ménisques 277-278 
- roulement/glissement 236-239, 244— 
248 
-- ménisques 275-278 
Articulation glénohumérale 69, 136, 216 


Articulation métatarso-phalangienne de 
l’hallux 336 
Articulation radiocarpienne 128, 133, 
136 
Articulation sacrococcygienne 138, 
173-175 
Articulation sacro-iliaque 74, 108, 137, 
140-167, 170-179, 223 
Articulation sous-talienne 28, 49, 127, 
136, 351-386 
- chaîne cinématique fermée 352 
- composantes de mouvement 3D 364 
- congruence/incongruence 353 
- coxa pedis 355 
- et bassin 386 
- et colonne vertébrale 386 
- et hanche 386 
- et membre inférieur 386 
- fonction de transfert 365, 366 
-- articulation tibiotalienne 370 
-- système d'amortissement 372 
- fonctions 353 
- panneton d’une clé 355 
Articulation talo-calcanéo-naviculaire 
351 
Articulation talonaviculaire 387 
Atticulation tibiofibulaire proximale 328 
Articulation tibiotalienne 28, 49, 66, 
123, 136, 317-350, 365, 366, 367,368, 
370,371, 373,374, 386, 390, 391, 394, 
412 
- différence de largeur fonctionnelle de 
la trochlée talienne 336 
- dysfonctions 350 
- entorse 348 
- et mouvement du genou 343 
- et rotation automatique du genou 344 
- instabilité 348 
- jambe en mouvement sur le talus 341 
- le talus comme segment de cône 330 
- modèle d’Inman 330 
- modèle théorique de Le Coeur 326 
- mouvement de la jambe dans le plan 
transversal 343 
- mouvements de la malléole latérale 
329, 338 
- ostéochondrite disséquante 350 
- remarque épistémologique 317 
- surfaces de contact 323 
- synthèse des composantes de mouve- 
ment 340 
Articulation transverse du tarse (Cho- 
part) 387 
Articulation zygapophysaire 70 
Articulations interphalangiennes des 
doigts 136 
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Articulations intervertébrales 108 
Articulations métacarpophalangiennes 
136 
Articulations métatarsophalangiennes 
400 
Articulations tarsométatarsiennes (Lis- 
franc) 388 
Axe 7 
voir aussi « Axe hélicoïdal » 
Axe de compromis (Henke) 359 
Axe flottant 38, 39 
Axe hélicoïdal 26-35 
- articulation fémorotibiale 258, 259, 
261 
- articulation sacro-iliaque 159, 163, 
164 
- articulation sous-talienne 359 
- articulation tibiotalienne 330-332 
- composantes 3D 44-46 
- dysfonction 70 
- localisation et orientation 26-29 
Axode 18, 126, 127, 243 
- articulation fémorotibiale 258-261 


Barre de torsion 
- de Hendrix 412 
- membre inférieur 179 
Barrière motrice 99, 100, 112 
Bassin 137-180 
- chaîne cinématique fermée 165 
- mouvement 138-140 
Bielle voir 
« système de bielles » et « modèle des 
bielles » 
Bourrelet acétabulaire 183, 192 
Bras de levier 44, 82-86, 131, 132,211 
- analyse de la fonction musculaire 
210-217 
- articulation fémoropatellaire 286, 
294, 297 
- articulation fémorotibiale, varus/val- 
gus 281, 282, 283, 284 
- balance de Pauwels 200-206 
- entorse de cheville 349 
- ligament 112-115 
- ligament patellaire 305-308 
- muscle quadriceps fémoral 299-304 
- muscle tibial postérieur 372, 374-376 
- muscles abducteurs de la hanche 220, 
221 
- muscles adducteurs de la hanche 218, 
219 
- muscles de la hanche 226-231 
- muscles du pied 390-394 


C 


Calcanéus 
- angle d’inclinaison du - 403, 404 





- fracture 378 
Cardan 
- angles de - 40 
- joint de - 366, 367 
- verrouillage de - 40 
Cartilage fibreux 
- articulation coxofémorale 182 
- articulation sacroiliaque 141 
Centre de rotation 7, 8, 9, 16, 17, 26, 80 
- angle ÿ 65 
- articulation fémoropatellaire 297 
- articulation fémorotibiale 238-248, 
255, 256, 258, 260, 262, 278, 280, 
281, 283, 305 
- articulation sacro-iliaque 155 
- articulation sous-talienne 355, 391 
- articulation tibiotalienne 330, 335, 
350, 351 
- bras de levier 44, 82 
- centrode 18 
- définition 10 
- détermination 11-12 
- discret/instantané 14-15 
- dysfonction 68, 69, 114 
- erreurs de mesure 71-76 
- fonction musculaire 210-221 
- hanche 187, 200 
- insertion ligamentaire 122, 131 
- moment de force 82-85 
- roulement/glissement 54-61, 62 
- séquences de rotation/translation 18— 
22 
- système de bielles 126 
- translation 13 
- vecteur vitesse 66 
voir aussi « Reuleaux, méthode de - » 
Centrode 18, 68, 128, 243, 245-247 
Chaîne O 94-97 
Chaîne cinématique fermée 
- articulation sous-talienne 352 
- bassin 165 
Chaîne lésionnelle 348 
Charge de rupture 91, 92, 104 
Charge maximale 104 
Chasles 
- théorème de - 26 
Chaussures 
- et amortissement 206 
- et contraintes articulaires 206 
Chaussures à hauts talons 
- et articulation fémoropatellaire 313 
- et articulation tibiotalienne 348 
- et voûte plantaire 371, 400 
Cinématique 2, 3, 4, 7-48 
- définition 1 
- dysfonction 68 
- erreurs de mesures 71 
- indice de roulement/glissement 56 
- inverse 7 
- roulement/glissement 52 
Ciseau lombopelvien 176-180, 410, 416 


Close packed position, voir 
position de verrouillage 
Coaptation 21,22, 66,67,210-215,351, 
371 
- et angle ÿ 65 
Collagène 4, 94, 94-97, 102 
Compliance 92 
Comportement 
- anisotrope 90 
- non-linéaire 90, 92-93 
- viscoélastique 90, 99-109 
Composante de coaptation 210 
Composante de mouvement 210 
Composantes de mouvements 25, 26, 
30-35, 48, 70, 344 
- articulation du pubis 170 
- articulation sacro-iliaque 157, 159, 
166 
- articulation sous-talienne 359-365 
- articulation tibiotalienne 340-343, 
348 
- axe hélicoïdal 44 
- fibula 338 
- fonction musculaire, articulation 
coxofémorale 226-233 
- pied 316 
- rotation axiale, articulation fé- 
morotibiale 265-270 
Conchoïde 184-185 
Congruence 3 
- articulation coxofémorale 195-199 
- articulation fémorotibiale 235 
- articulation sous-talienne 353, 378 
- interligne de Chopart 387 
Contrainte 90-93 
Contrainte/déformation 88-93 
- diagramme 90-93 
Contraintes 
- articulation tibiotalienne 320-323 
- hanche 
-- répartition 223 
- roulement/glissement 61 
- types 86 
Contre-nutation, articulation sacro-ilia- 
que 148-150, 155, 158, 160, 163, 178 
Coupled motion voir 
« mouvements associés » 
Courbure 48, 49, 50, 111 
- articulation coxofémorale 185 
- de Gauss 52, 109 
- des condyles fémoraux 239, 241,242, 
244, 245, 246, 247, 249, 250 
- des surfaces articulaires du calcanéus 
353, 378, 380 
- du talus 318, 319, 326, 327, 331 
-- technique moiré 334 
- moyenne 52 
- surfaces 3D 51 
Courbure d’une surface articulaire 48 
Courbures de la colonne vertébrale 143, 
410,416 








Index 433 





Coxa pedis 355 

Coxa valga 188, 194 

Coxa vara 188 

Coxarthrose 189, 193, 194, 218, 222 
Coxométrie 187-192 


D 


Décoaptation 7, 21,22,65-69, 109, 111, 
112, 184, 284, 351 
- et angle ÿ 65 
Décomposition de la force musculaire 
210 
Définition du mouvement d’une articu- 
lation 
- exception du coccyx 47 
- squelette appendiculaire 47 
- squelette axial 47 
Déformation virtuelle 64, 68, 76 
Degrés de liberté 23-25, 28, 40, 41, 70, 
109, 156, 262, 380 
Déterminisme non prédictif 180, 408 
Développante 50, 242 
Développée 48, 49, 50 
- condyles fémoraux 241-257 
Diamètre antéropostérieur des détroits 
supérieur et inférieur du bassin 148 
Diastasis 
- articulation du pubis 171 
- tibiofibulaire 349 
Disque intervertébral 3, 61, 87, 96, 173, 
407, 410 
Double pivot du pied, antérieur et posté- 
rieur 409, 412, 413, 415 
Dure-mère intracrânienne 410 
Dure-mère rachidienne 173 
Dynamique 1, 2, 77-78 
Dysfonction 9, 67, 68, 114, 171, 180, 
185,223, 299, 313, 326, 336, 348, 350, 
352, 386, 407, 408 
Dysplasie congénitale de la hanche 193 


E 
Effet came 136, 243, 249, 250, 254, 255 
- condyles fémoraux 243 
- principe de base 129-131 
Élastance 92 
Élastine 94, 99 
Électrogoniométrie 28, 262 
Empreinte du pied 405-407 
Énergie 93, 102 
- absorbée 91, 92, 102, 104 
- cinétique 408, 409 
- élastique 5 
- stockée (potentielle) 106 
Enthésiopathies 168 
Entorse 136, 324, 348, 349, 350, 394 
Épine de Civinini 129 
Erreur 
- angle ÿ 65 


Erreurs de mesure 13, 18,46, 64, 68,71- 
76, 156, 162, 165 
- radiostéréométrie 153 
Étirement musculaire 5, 101, 104, 107 
Étirements 
- balistiques 107 
- CR 107 
- CRAC 107 
- PNF 107 
- relaxation post-isométrique 107 
- statique 107 
Étirements successifs 104 
Euler 
- théorème d’ - 18 
Éversion 179, 313, 316 
- articulation sous-talienne 357-367 
- articulation tibiotalienne 340-348 


F 


Fascias 4, 90, 94, 137, 138, 148 
Fibrocartilage voir 

« cartilage fibreux » 
Fibronectine 94, 99 
Floating axis, voir « axe flottant » 
Fluage 99, 104, 105, 108 
Fonction de transfert 

voir « articulation sous-talienne » 
Fonction musculaire en général 210 
Force musculaire 

- active/passive 6 

- bras de levier 84 

- décomposition 5 

- décomposition (angle O{) 212 

- décomposition (critères min/max) 

211 

- décomposition (principe de base) 210 

- et résultante 201 
Frein de nutation 147, 148, 178 


G 


Genou voir 
«articulation fémorotibiale » et « arti- 
culation fémoropatellaire » 
Glissement 52-63, 69, 115, 122, 185, 
235-238, 271, 277, 290, 330, 350, 351 
Glycosaminoglycanes 97 
Gravité 
- hanche 187, 200 
Grossesse 108, 151, 164, 171,181 
Groupes carboxyles 98 
Groupes sulfonates 98 


H 
Hanche 53, 55, 56, 82, 136, 138, 181- 
283, 347, 363, 386, 397 
- articulation sacro-iliaque 160, 163, 
164, 177 
- balance de Pauwels 179 


- coxométrie 187-192 

- ligaments 185-187 

- pathologie lombaire 137 
Harmonie du mouvement 70 
Heuristique, négative/positive 328 
Hormones 

- articulation du pubis 108 

- tissu conjonctif 97 
Hyaluronanes 98 
Hypermobilité 14, 158, 160, 166 
Hystérésis 101 


I 


Immobilisation 96, 104, 105, 108, 157 
Impulsion 408, 409 
Incongruence 184, 196, 355 
Indice de Benink 382, 383, 385 
Indice de Chippaux 406 
Indice de mouvement 59-66 
- dysfonction 69 
- glissement 62 
- roulement 62 
- roulement-glissement 62 
- translation 62 
Inertie, moment d’- 6, 77, 84, 85, 200, 
269, 313 
Inhomogénéité 90 
Insertion excentrique 131-135 
Instabilité, voir aussi « jeu articulaire » 
14, 112, 120 
- articulation fémoropatellaire 287, 
308-313 
- articulation fémorotibiale 250, 261, 
262 
- articulation tibiotalienne 348, 377 
- bassin 138, 169, 170 
- hanche 193, 194, 222 
Interligne de Chopart 351, 387-388 
Interligne de Lisfranc 388-389 
Inversion 31, 32, 136, 316 
- articulation sous-talienne 349-367 
- articulation tibiotalienne 331, 340, 
341, 347 
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J 


Jauge de déformation 280, 320, 322 
Jeu articulaire 110-112, 115-124, 198, 
250, 341, 344, 348, 369, 370, 387 
Joint (articulation) de Cardan 366, 367 
Joint coordinate system voir 
« système de coordonnées lié à l’arti- 
culation » 


L 


Labrum 

voir « bourrelet acétabulaire » 
Lachman, test de - 262 
Lamina pedis 396 
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Laminine 94 
Lésion du labrum 193 
Liaisons croisées 95, 96, 97 
Ligament 1, 3, 4 
- articulation coxofémorale 185-187 
- articulation sacrococcygienne 173 
- articulation sacro-iliaque 144-148 
-- ligaments extrinsèques 147-148, 
175,416 
-- ligaments intrinsèques 144-146 
articulation sous-talienne 356 
-- fonction de transfert 376-378 
axe hélicoïdal 44 
- bras de levier 44, 114, 131 
- centre de rotation 11, 46, 68, 114 
- cohésion osseuse 109 
contrainte/déformation 90-109 
entorse 136, 324, 348, 349, 350 
longueur fonctionnelle 116, 117,118, 
119,121 
- moment de force 112-115 
- mouvements associés 133-135 
position de verrouillage 136 
principes de construction des articu- 
lations 109-136 
-- classification 110, 112-129 
-- effet came 129-131 
-- fonction 109 
-- jeu articulaire 110-112 
- système de bielles 116, 124, 126, 127, 
128, 240, 241, 243, 248, 254, 255 
Ligament annulaire du radius 128 
Ligament arqué du pubis 168, 172 
Ligament axile 127 
- articulation sacro-iliaque 146, 151 
- articulation sous-talienne 361 
Ligament calcanéo-cuboïdien dorsal 349 
Ligament calcanéo-cuboïdien inférieur 
121 
Ligament calcanéo-cuboïdien plantaire 
357, 358 
Ligament calcanéo-fibulaire 348, 357 
Ligament calcanéo-naviculaire plantaire 
128, 358 
Ligament cervical 356, 357 
Ligament collatéral fibulaire 256, 278, 
279, 280, 282 
Ligament collatéral tibial 256, 271 
Ligament coraco-acromial 128 
Ligament coracoïdien 
- scapula 128 
Ligament coronaire 271 
Ligament costoclaviculaire 127 
Ligament croisé antérieur 4, 104, 105, 
108,236-240, 248-253, 257,262, 263, 
264, 269, 271, 303 
Ligament croisé postérieur 237, 240— 
243, 252-253 
Ligament de la tête fémorale 182, 185 
Ligament de Wrisberg 271 
Ligament deltoïde 124, 377, 378, 400 


Ligament fémorofibulaire 282 
Ligament fémorotibial 108 
Ligament iliofémoral 186, 208 
Ligament iliolombal 145 
Ligament iliosacral 145 
Ligament inguinal 128 
Ligament interosseux 
- articulation du pubis 168, 169 
- articulation sacrococcygienne 173 
- articulation sacro-iliaque 127, 140, 
141,151, 154 
- articulation sous-talienne 127 
Ligament ischiofémoral 186, 208 
Ligament jaune 99 
Ligament lombosacral 145 
Ligament patellaire 285-289, 294, 296, 
299-308, 309, 311, 312 
Ligament postérieur oblique 271 
Ligament ptérygo-épineux 128 
Ligament pubien supérieur 168 
Ligament pubofémoral 186 
Ligament radiocarpien palmaire 133 
Ligament radiolunaire 133 
Ligament sacroépineux 148, 177, 416 
Ligament sacro-iliaque dorsal 127 
Ligament sacrotubéral 128, 147, 148, 
177, 233,416 
Ligament talocalcanéen interosseux 356, 
358 
Ligament talocalcanéen latéral 356, 357 
Ligament talocalcanéen médial 357 
Ligament talofibulaire 356 
Ligament talofibulaire antérieur 131, 
348, 349, 377 
Ligament talofibulaire postérieur 377 
Ligament transverse 
- extrémité supérieure de l’humérus 
128 
Ligament transverse de l’acétabulum 
128, 182, 183, 185 
Ligament transverse de l’atlas 128 
Ligament transverse du genou 271,277 
Ligament triangulaire 
- articulation radiocarpienne 128 
Ligaments 
- classification fonctionnelle 109 
Ligaments longitudinaux antérieur et 
postérieur 126, 173 
Ligaments sacro-iliaques antérieurs 144, 
145 
Ligaments sacro-iliaques dorsaux pro- 
fonds 145 
Ligaments sacro-iliaques dorsaux super- 
ficiels 145 
Ligaments sacro-iliaques interosseux 
145, 146, 178, 179 
Ligaments sacro-iliaques postérieurs 
145, 146 
Ligaments tibiofibulaires inférieurs 327, 
328 
Ligne d’action 44, 79, 80, 81, 82, 84, 


202, 210-216, 270, 300 
Liquide cérébrospinal 410 
Loi de Hooke 88, 114 
Lordose lombaire 139, 164 
Lubrification 196, 197 
- ménisques 275 
- protéines de - 198 
Luxation 
- tête fémorale 184 
Luxation congénitale de la hanche 193 


Maladie de Legg-Perthes-Calvé 193 
Manipulation 5, 6, 25, 110, 115, 136, 
165 
Marche 55, 160, 161, 162, 296 
- articulation fémorotibiale 278, 279 
- articulations du pied 340, 341 
-- fonction de transfert 372 
-- phase de décollement 400, 401 
-- voûte plantaire 402 
- mouvement de l’articulation du pubis 
171 
- mouvements de l’articulation coxofé- 
morale 191 
- mouvements du bassin 140 
- mouvents de l’articulation sacro-ilia- 
que 162 
- sollicitations de l’articulation coxofé- 
morale 185, 187, 200, 204, 206 
systèmes amortisseurs 407, 408 
-- double pivot postérieur 412 
- température d’une prothèse totale de 
hanche 207, 208 
McRoberts, manoeuvre de - 164 
Mécanisme d’autoverrouillage 166 
Mécanobiologie 96 
Médicaments 
- anti-inflammatoires 109 
Membrane obturatrice 128 
Membres inférieurs 
- inégalité de longueur 193, 386 
Ménisques voir 
« articulation fémorotibiale » 
Méthode de Reuleaux 
voir « Reuleaux, méthode de - » 
Méthode des éléments finis 87, 321 
Méthode du twist-tilt 44 
Metrecom 160, 161 
Mobilisation 5, 25, 106, 114, 115, 208, 
340, 357, 372, 373, 387, 388 
Mobilité des métatarsiens 388 
Modèle d’Inman 330-333, 336-338 
Modèle de Benink 380, 382, 383, 386 
Modèle de deux bielles croisées 
- articulation fémorotibiale 240 
- principe de base 126 
Modèle de Hill 4 
Modèle de Hodge-Petruska 96 
Modèle de Huson 116, 121 








Index 435 





Modèle de Kapandji 
- articulation du pubis 171, 172 
Modèle de la clé de voûte 394 
Modèle de la ferme 399, 409, 412, 414 
Modèle de la lamina pedis 396 
Modèle de la ligne centroïde 210, 214, 
215 
Modèle de la ligne droite 210 
Modèle de Le Cœur 317, 327-329 
Modèle de Manter 380 
Modèle de Pauwels 
- articulation coxofémorale 200, 202, 
206 
- articulation du pubis 172 
Modèle des trois points d’appui (tripode) 
395 
Modèle du pied talien/calcanéen 396 
Modèles du pied 394 
Module d’élasticité 88-93, 96, 102-106, 
114, 198, 254, 410 
Moiré, technique de - 332, 334, 334- 
336, 380 
Moment d’inertie 84, 85 
Moment de force (couple de force) 6,44, 
82, 84, 86, 101, 179, 210, 228, 303, 
312, 313, 368, 384, 411,416 
Mouvements associés 30-35, 40, 44, 76, 
136, 336 
- articulation fémorotibiale 235, 256- 
268 
- articulation tibiotalienne 341-343, 
348 
- influence des ligaments 133-135 
- optimisation 36 
Mouvements couplés, voir 
« mouvements associés » 
Mouvements oculaires 46 
Multicomponent techniques, voir 
« techniques à composantes 
multiples » 
Muscle 
- composante de coaptation 210 
- composante de mouvement 210 
- modèle de Hill 4 
- modèle de la ligne centroïde 210, 
214, 215,221 
- modèle de la ligne droite 210 
Muscle adducteur de l’hallux 412 
Muscle biceps fémoral 147, 148, 256, 
279, 312 
Muscle carré fémoral 228, 229, 231, 233 
Muscle chef long du muscle biceps fé- 
moral 233 
Muscle court adducteur 233 
Muscle court adductuer 232 
Muscle court fibulaire 270, 357, 390, 
391 
Muscle deltoïde 216 
Muscle droit de l’abdomen 168 
Muscle droit fémoral 177,222, 226, 232, 
233, 298,415 


Muscle gastrocnémien 250, 252, 279, 
298 

Muscle gracile 168, 226, 232, 233, 270, 
312 

Muscle grand adducteur 226, 232, 233 

Muscle grand fessier 148, 227,229, 232, 
233, 279 

Muscle grand psoas 178, 226 

Muscle iliaque 177, 178, 194, 226, 233 

Muscle ilio-psoas 178, 192, 215,216, 
221,222,/232 

Muscle jumeau inférieur 228, 233 

Muscle jumeau supérieur 228, 233 

Muscle long adducteur 168, 232, 233 

Muscle long fibulaire 270, 357, 390, 
391, 402 

Muscle long fléchisseur de l’hallux 270, 
390, 391 

Muscle moyen fessier 180, 227, 230, 
232,233 

Muscle oblique externe de l’abdomen 
168 

Muscle oblique interne de l’abdomen 
166 

Muscle obturateur externe 228, 229, 
231,233 

Muscle obturateur interne 228, 229,231, 
233 

Muscle pectiné 226, 232, 233 

Muscle petit fessier 227, 229, 231, 232, 
233 

Muscle piriforme 166, 168, 177, 179, 
180, 228, 230, 231, 233 

Muscle poplité 270, 271, 277, 278, 312 

Muscle psoas majeur 233 

Muscle quadriceps fémoral 180, 250- 
253, 263, 286, 292, 295, 298, 303, 307, 
410 

Muscle sartorius 177, 233, 270 

Muscle semi-membraneux 227, 232, 
233, 252, 270, 271, 278, 312 

Muscle semi-tendineux 233, 270, 312 

Muscle tenseur du fascia lata 177, 180, 
229, 231, 233, 270, 279, 310, 312 

Muscle tibial antérieur 390, 391, 394 

Muscle tibial postérieur 270, 372, 374, 
375, 376, 390, 391, 392, 400, 402, 403, 
411 

Muscle transverse de l’abdomen 166, 
173 

Muscle triceps sural 326, 390, 391, 400, 
401 

Muscle vaste latéral 279, 310 

Muscle vaste médial 310 

Muscle vaste médial oblique 310 

Muscles abducteurs de la hanche 200, 
203, 204 

Muscles biarticulaires de la cuisse 
- équilibre du bassin 137, 193 
- paradoxe de Lombard 415 
- patella, solliciations 298 


- système amortisseur 410, 415 
Muscles de la hanche 
- abducteurs 204 
-- balance de Pauwels 200, 203 
-- composante de coaptation 220 
-- fonction 3D 227 
adducteurs 
-- composante de coaptation 218 
-- fonction 3D 226 
extenseurs 
-- fonction 3D 227 
fléchisseurs 
-- fonction 3D 226 
fonctions 3D 226-233 
muscle ilio-psoas 
-- composante de coaptation 221 
- rotateurs 
-- fonction 3D 228, 229 
Muscles du bassin 
- articulation du pubis 168 
- ciseau lombopelvien 176-180 
- méchanisme d’autoverrouillage 166 
Muscles du plancher pelvien 166, 173, 
174, 177 
Muscles ischiocruraux 187, 192, 227, 
232, 250-254, 289, 297, 298, 415 





Nécrose aseptique de la tête fémorale 
193 
Non-commutativité des séquences de ro- 
tation 35, 40-41, 46 
Non-linéarité 90 
Nutation 
- angles d’Euler 42 
- articulation sacro-iliaque 147, 148— 
150, 155, 158, 160, 163, 166, 167, 
176, 177, 178 


In 


O 


Optimisation (plans de référence) 36 
Os métatarsiens 388 

Ostéochondrite disséquante 348 
Ostéopathie 2, 37, 110, 185, 348, 352 


P 


Paradoxe de Lombard 415 
Paramètres d’Euler voir 

« Quaternions » 
Patella voir 

« articulation fémoropatellaire » 
Pied 

- fonction musculaire 390-394 

- modèles 394-403 

- nomenclature 315, 316 

- systèmes amortisseurs 410-414 
Pied creux/plat 

voir aussi « articulation tibiotalienne/ 


In 
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sous-talienne » 382, 403 
- empreinte plantaire 405 
- examen statique/dynamique 406— 
407 
- modèle de Benink 382-385 
- muscle tibial postérieur 400 
Pivot 68, 69, 84, 110, 127, 349, 360, 361 
- double pivot du pied 409, 412 
- pivot-shift test 262 
Plancher pelvien 148, 166, 173, 174, 410 
- frein de la nutation 177 
- système amortisseur 416 
Plans principaux 
- courbure d’une surface 51 
- optimisation 36 
- plans anatomiques 37 
- système de référence 36 
Point de contact 53-63, 71, 130 
- articulation fémoropatellaire 306 
- articulation fémorotibiale 237, 238, 
239, 243, 244, 245, 246, 247, 248 
- articulation tibiotalienne 351 
Position de verrouillage 110, 136 
- articulation du pubis 166 
- articulation fémorotibiale 256 
- articulation sacro-iliaque 166 
- articulation tibiotalienne 326 
Précession (angles d’Euler) 42 
Pression 99 
- définition 87 
- intra-abdominale 6, 410, 417 
- sous-chondrale 322, 326 
- surface articulaire du talus 323 
Protéoglycanes 97, 98 
Pubalgie 168 


Q 


Quaternions 46 


R 
Radiographies dynamiques 68 
Radiostéréométrie 152, 164, 165, 261, 
330, 338, 340, 380, 382, 387 
- principe de base 152-154 
Rasterstéréographie 336 
Rayon de courbure 48, 50, 51, 58, 60, 72 
- acétabulum 198 
- condyles du fémur 241, 243, 244, 
246, 247, 248, 250, 255, 260 
-- et ménisques 271, 276, 277 
- effet came 129, 130, 131 
- position de verrouillage 136 
- talus 327 
- technique moiré 334 
Référentiel 7, 15, 42, 45, 54, 56, 140, 
149, 150, 315, 316 
- articulation fémoropatellaire 286, 
287 


- articulation fémorotibiale 245, 246, 
256, 266, 267 
- articulation sous-talienne 364, 365, 
367 
- articulation tibiotalienne 341, 345 
- externe/interne 47-48 
Relaxation 100 
- post-isométrique 5 
Relaxine 108, 171 
Rétinaculum 
- canal carpien 128 
- cou-de-pied 358 
- patellaire 310 
Reuleaux, méthode de - 20, 26, 68, 73, 
75, 116, 117, 126, 350 
- analyse des erreurs 71-76 
- courbure 48-49 
- principe de base 11-16 
- roulement/glissement 54-57 
Rigidité 92, 104 
Roentgenstéréophotogrammétrie 
voir « radiostéréométrie » 
Rotation propre (angles d’Euler) 42 
Roulement 52, 52-63, 69, 71, 235, 236, 
247 


S 


Signe de Trendelenbourg 416 
Signe du cinéma 292 
Signe du cinéma du cinéma 298 
Singularité de l’individu 180 
Sinus du tarse 351, 356, 358-361 
Solution de continuité 90 
Spirale d’Archimède 242, 243 
Spirale logarithmique 242 
Spondylarthrite ankylosante 148 
Squelette appendiculaire/axial 
- définition du mouvement d’une arti- 
culation 47 
Standing hip flexion test 
voir « Test de Gillet » 
Substance fondamentale 97-99 
Sulfates de chondroïtine 98 
Sulfates de kératane 98 
Surface de contact 53, 55, 136 
- articulation coxofémorale 195, 196, 
201, 224 
- articulation fémoropatellaire 293, 
306, 308 
- articulation fémorotibiale 273, 274 
- articulation sacro-iliaque 143 
- articulation sous-talienne 379 
- articulation tibiotalienne 323-326, 
327, 350 
Syndrôme fémoropatellaire 298 
Système amortisseur 180, 315, 353 
- corps 414-417 
- pied 410-414 
- principe physique 408-409 


Système complexe 180, 315, 408 
Système de bielles 116 
- ligaments croisés du genou 240-241 
- principe de base 124-128 
Système de coordonnées lié à l’articula- 
tion 37 
Système de référence 
voir « référentiel » 


T 


Techniques à composantes multiples 25 
Techniques myotensives 5,99, 101, 102, 
104, 105, 106-107, 217, 230, 299 
Techniques myotensives (voir éga- 
lement « étirements musculaires ») 
106 
Tendinopathie 168 
Test de Gillet 164 
Test de Lachman 262 
Tête fémorale 49, 182 
- couverture 193 
- décoaptation, luxation 183, 186 
- déplacements 185, 198, 199 
- forme 184, 185, 196 
- surface de contact 195 
Théorème d’Euler 18 
Théorème de Chasles 26 
Thérapie manuelle 2, 100, 110, 111,194, 
217 
Tiroir 
- articulation fémorotibiale 
-- antérieur 4, 250, 251, 256, 262, 
287 
-- postérieur 251, 273 
- articulation tibiotalienne 349 
Tissu conjonctif 3, 4, 91-109 
- comportement viscoélastique 99 
- matrice 94, 97 
Titine 5 
Torsion 
- barre de - 179,412 
-- de Hendrix 409, 413 
- chaînes alpha 94, 95 
- contrainte 86, 89 
- de la diaphyse fémorale 191 
- des surfaces articulaires sacro-ilia- 
ques 142 
- du pied 402 
- du tibia 310, 311 
Tractus iliotibial 137, 224, 256 
Translation hélicoïdale 
- articulation sous-talienne 380 
Trendelenbourg, signe de - 416 
Tribologie 2, 196 
Tripode 395 
Twist-tilt, méthode du 44 
Type morphologique 
- dynamique 143 
- statique 143 





V 


Validité interne 323 
Vecteur vitesse 10, 11 
Vecteurs de mouvement 7, 8 
Vecteurs équipollents 7 
Verrouillage de Cardan 40 





Viscoélasticité 90-102, 377 
Vitesse de déformation 103 


W 


Wobbling mass 416 


Index 


Z 


Zone orbiculaire 186 
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